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ABSTRAKT
Diplomová práce je zaměřena na popis dynamického kontrastního CT vyšetření a jeho
přínosnosti v pneumoonkologii. Součástí je program pro vytvoření dvojrozměrného mo-
delu snímku z oblasti hrudního koše a pro simulaci perfuzního vyšetření pomocí časově-
kontrastní křivky. Pomocí rigidních geometrických transformací a šumu s výkonovým
spektrem typickým pro tento typ dat jsou věrohodněji simulovaná skutečná CT data.
Model je navržen pro validaci lícovacích algoritmů, které slouží k potlačení prostorových
deformací vznikajících pohyby pacienta při dlouhotrvajícím vyšetření.
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ABSTRACT
This work is focused on the description of the dynamic contrast-enhanced CT exami-
nation and its contribution in the pneumooncology. It includes a program for creating
a two-dimensional model of the scan from the thorax and for the perfuse examination
simulation using the time-density curve. Real CT data are simulated more authentic us-
ing rigid geometric transformations and noise. The model will be used for the validation
of registration algorithms that is used to suppress the spatial deformation generated by
patient motions during the long time examination.
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ÚVOD
Rentgenová výpočetní tomografie (X-ray Computed Tomography, CT) se využívá
pro diagnostiku patologických nálezů v prostém snímku hrudníku nebo pro diag-
nostiku procesů, které nativním snímkem nelze zobrazit. Pro vyšetření pomocí CT
existuje několik typů skenování.
Při inkrementovém (sekvenčním) neboli krokovém vyšetření jsou získávána data
pro jednotlivé axiální obrazy a následně jsou rekonstruovány vrstvu po vrstvě. Jedná
se o základní vyšetření s maximální geometrickou přesností zobrazení. Mezi jed-
notlivými expozicemi dochází k posunu pacientského stolu o definovanou vzdálenost
(převážně 1-20mm). Skeny na sebe těsně navazují nebo je stůl posunut o úsek
převyšující šířku rekonstruovaného obrazu a nezobrazuje se tedy celý objem dat.
Druhá možnost se využívá např. u výpočetní tomografie s vysokým prostorovým
rozlišením (HRCT) plic, při které se projekce vrstev o šířce 1mm při rekonstrukci fil-
trují velmi „ostrým“ filtrem. Vzdálenost mezi zobrazovanými vrstvami je 10-20mm.
Během intervalu mezi jednotlivými skeny se může pacient při vyšetření hrudníku
či břicha volně nadechnout. Vyšetření lze provádět nativně i po podání kontrastní
látky.
Při dynamickém krokovém neboli inkrementovém vyšetření skenujeme sekvence
jednotlivých vrstev v co nejkratším čase. Během měření je podán intravenózně bolus
kontrastní látky, který se projeví lokálním zvýšením density měřené tkáně. Interval
mezi jednotlivými skeny se zkracuje, protože optimální fáze distribuce kontrastní
látky nastane asi tři minuty po jejím podání. Vyšetření se používá pro průzkum
parenchymatózních orgánů.
Při helikálním vyšetření se pacientský stůl pohybuje kontinuálně a rentgenka
vykonává pomyslnou dráhu po šroubovici. Díky volumetrickému načtení isotropního
pole hrubých dat se doba skenování významně zkracuje. Z dat je prováděna zpětná
rekonstrukce axiálních snímků, které věrně zobrazují geometrii vyšetřované oblasti a
snižují potřebné množství kontrastní látky. Je možné vyšetřovat i více fází nástřiků
látkou pro posouzení dynamiky perfúze kontrastem. Helikální skenování se používá
i pro vyšetření cév.
Dynamické sériové vyšetření po podání kontrastní látky slouží k pozorování
změny dynamického děje v průběhu času, který odpovídá periodě děje. Používá se
pro vyšetření charakteru a rozsahu perfúze tkáně nebo patologie. Pozice pacientského
stolu se nemění, pouze se stejná scéna snímá v průběhu vyšetření vícekrát. Před-
ložená práce se zabývá dynamickým kontrastním sériovým vyšetřením. Metoda je
podrobněji rozepsaná v následujících kapitolách.
Dynamické kontrastní CT vyšetření (DCE-CT) se využívá pro stanovení cévního
zásobení nádoru měřením míry zvýšení jeho kontrastu po podání intravenózního
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bolusu kontrastní látky. Pro každý voxel hodnocené oblasti zájmu se stanoví časově-
kontrastní křivka, která udává změnu útlumu rentgenového záření v konkrétním vo-
xelu v průběhu času. Z průběhu křivek je možné odvozovat parametry, které popisují
vaskularizaci tkáně a z nich usuzovat například na malignitu nádoru.
DCE-CT se v plicní onkologii používá pro diagnózu, určení pokročilosti a stupně
malignity tumoru, prognózu a sledování reakce na terapii. Kvůli dlouhé době skeno-
vání je nutné počítat s pohyby pacienta a fyziologickými pohyby, jako jsou dýchání,
tlukot srdce, svalové kontrakce, pulzace cév a při hodnocení nádorů ve spodní části
plic i pohyby střev. Kvůli těmto pohybům jsou snímky získané v čase vůči sobě
prostorově deformované. Časově-kontrastní křivky tedy není možné odvozovat ze
stále stejné poziční souřadnice v měřených datech, ale z odpovídajících si voxelů
v průběhu času. Pro spárování totožných voxelů v čase slouží lícovací algoritmy.
Určitou potíž představuje kvantitativní validace lícovacích algoritmů. Často se
používá metoda korespondenčních bodů, které lékař ručně zanese do odpovídajících
si pozic pixelů ve všech snímcích, případně se používají implantované „markery“,
které jsou v CT datech dobře detekovatelné, a vyhodnocuje se chyba slícování těchto
značek. Pro zjednodušení a automatizaci validace je vytvářen v této práci model,
který umožní vytvořit si simulované DCE-CT vyšetření, zanést do něj umělé pohy-
bové zkreslení a po použití lícovacího algoritmu vyhodnotit úspěšnost korekce tohoto
umělého zkreslení [1],[2],[3].
Teoretická část diplomové práce rozděluje základní druhy nádorů plic a popisuje
určení jejich stádia (tzv. staging), vysvětluje proces angiogeneze, který úzce sou-
visí s onkologickými onemocněními a jehož projevy mimo jiné také na DCE-CT
sledujeme. Popisuje základní teorii zobrazení pomocí CT, princip rekonstrukce to-
mografických dat ze souboru projekcí a datový formát obrazových dat používaný
v lékařství. Dále je rozebrána teorie DCE-CT vyšetření, práce s kontrastní látkou,
funkční parametry, které lze z dat odvodit a jejich hodnocení, časově-kontrastní
křivka a možnosti využití perfuzního CT v onkologii plic. Poslední část se věnuje
druhům a zdrojům šumu v CT datech a jejich popisem.
V praktické části je popsán vytvořený program, který umožňuje vytvořit model
dvojrozměrného anatomického CT snímku hrudníku pomocí Beziérových křivek a
regionově orientované segmentace. Ze vzniklého snímku se vytvoří série dynamick-
ých kontrastních CT dat použitím časově-kontrastní křivky založené na rozšířené
logistické funkci upravené dle potřeb uživatele. Ve vytvořeném modelu DCE-CT
vyšetření může být dále simulován pohyb pacienta pomocí rigidních geometrických
transformací a kvantový šum pomocí vhodně zvolené modulační křivky výkonového
spektra šumu, jeho směrodatné odchylky, počtu projekcí filtrované zpětné projekce
a zvolením použitého rekonstrukčního filtru. Vytvořené snímky mohou být uloženy
ve formátu DICOM spolu s namodelovanými křivkami uloženými ve formě grafů.
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V poslední části práce je krátce popsán princip lícovacích algoritmů a jsou uve-
deny výsledky použití sedmi sad vzorových dat namodelovaných pomocí vytvořeného
uživatelského prostředí pro ohodnocení rigidního registračního algoritmu s optima-




Tumory plic byly v 19. století vzácným onemocněním, s kterým se lékař za svou
celoživotní praxi nemusel vůbec setkat. Během první světové války se začala masově
šířit spotřeba tabákových výrobků a spolu s ní se začala objevovat i rakovina plic.
První vědci si začli spojovat rakovinu a kouření cigaret až v padesátých letech,
škodlivost kouření byla prokázána v roce 1964. První screeningové programy se
objevily ve formě rentgenových snímků hrudníku v 70 letech, později následovalo
nízkodávkové CT.
Onemocnění kromě kouření cigaret způsobuje i pasivní kouření a expozice rado-
nem či azbestem. Neznalost dlouhodobých účinků všech těchto látek způsobila, že
tumor plic je dnes nejčastějším typem rakoviny u mužů i žen v rozvinutém světě,
přestože se díky preventivním programům prevalence onemocnění snižuje. Naopak
v rozvojových zemích roste výskyt nemoci, který je spojený s neznalostí škodlivosti
kouření [4].
Nádory plic dělíme dle jejich biologického chování na benigní a maligní. Benigní
nádory tvoří asi desetinu tumorů, bývají ostře ohraničené od okolní tkáně a pokud
jsou uloženy periferně, jsou bez příznaků a jsou objeveny náhodně. Jestliže způsobují
obstrukci dýchacích cest a s ní spojené obtíže (kašel, dušnost, hemoptýza, záněty),
je nutné je chirurgicky odstranit.
Maligní nádory dělíme na primární a sekundární. Hlavními rizikovými faktory
jsou kouření cigaret, expozice azbestem, uranem, niklem, kadmiem, znečištěné ži-
votní prostředí a další. Primární maligní nádory dělíme na malobuněčný a nemalo-
buněčný bronchogenní karcinom, které se liší výskytem, rychlostí růstu a citlivosti
k chemoterapii a radioterapii.
K určení rozsahu onemocnění se používá klasifikace TNM (Tumor, Nodus, Me-
tastáza), jejíž první parametr udává velikost tumoru, druhý postižení okolních uzlin
a třetí přítomnost vzdálených metastáz. Podle této klasifikace se určí I.-IV. klinické
stádium a naplánuje se terapie. Nejčastějšími symptomy jsou kašel, bolest na hrudi,
dušnost a hemoptýza. Bohužel nemoc nemá během raných stádií výrazné příznaky
a proto se většina pacientů diagnostikuje až s III B nebo IV stádiem nemoci, kdy
je úspěšná léčba velmi obtížná. Pro určení klinického stádia nemoci se používá CT
vyšetření plic a mediastina, časté je také vyšetření pomocí pozitronové emisní tomo-
grafie (PET) a to zejména před zvažovanou operací. Definitivní stanovení diagnózy
spočívá v histologickém nebo cytologickém prokázání onemocnění. Druh léčby je
dán typem nádoru, stádiem a celkovým stavem pacienta. Dělí se na kurativní léčbu
potíží chirurgicky, radioterapií a chemoterapií a paliativní, při níž je cílem snížit
obtíže nemocného [4, 5, 6].
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1.1 Angiogeneze
Nádor zpočátku roste v silně hypoxickém a kyselém prostředí kompaktní tkáňové
architektury, přičemž v průběhu růstu začleňuje do své struktury různé druhy buněk
z okolí, které mu zajistí podmínky vhodnější pro další růst a šíření.
Každá živá tkáň potřebuje k růstu přísun kyslíku a živin a pokud není zásobená
cévně, tyto látky se k ní dostávají difuzí, tj. přechodem látek z míst o vyšší koncen-
traci do míst o nižší koncentraci přes cytoplazmatickou membránu.
Nádor může v avaskulárním stádiu, ve kterém je vyživován právě difuzí, dorůst
maximálně do 1-2mm3, pro další růst již nádor nemá dostatek kyslíku (O2 může
difundovat maximálně do vzdálenosti 100𝜇m), nádorové buňky jsou hypoxické a
dochází v nich k mutacím. Nový genotyp nádorových buněk indukuje vytváření
zvýšeného množství angiogenních faktorů (jejich přehled je uveden v tabulce 1.1),
což vyústí v tzv. angiogenní přepnutí (angiogenesis switch), po kterém se začnou
vytvářet nové cévy, které vyživují nádor. Rozlišujeme dva typy novotvorby cév -
vaskulogenezi a angiogenezi.
Vaskulogeneze je proces tvorby cév z cirkulujících prekurzorů endoteliálních
buněk z kostní dřeně, který je nezávislý na již existujících cévách. Uplatňuje se
především při tvorbě cév embrya, ale i v některých typech nádorů.
Angiogeneze, která následuje vaskulogenezi, se fyziologicky uplatňuje při hojení
ran nebo v endometriu a ovariích v průběhu menstruačního cyklu. V takovémto fy-
ziologickém případě je mezi angiogenními a antiangiogenními faktory (jejich přehled
je uveden v tabulce 1.2) rovnováha. Porucha angiogeneze vede k nejrůznějším pato-
logickým stavům, např. retinopatii, revmatické artritidě, růstu nádoru a jeho metas-
tazování.
Angiogeneze má několik fází nazývaných angiogenní kaskáda. Nejprve se změní
poměr mezi angiogenními a antiangiogenními faktory ve prospěch angiogenních.
Poté dochází k morfologické změně endoteliálních buněk, které se natahují a tím
dochází společně s uvolňováním proteolytických enzymů k narušení basální mem-
brány stávající cévy. Účinkem angiogenních faktorů se zvyšuje propustnost mem-
brány pro fibrinogen a plazmogen, které se přeměňují ve fibrin a plazmin tvořící ma-
trici pro novotvořenou cévu. Migrující a reprodukující se endotelia vytvářejí na fib-
rinové síti základ nové cévy, která se následně morfologicky dotváří - vzniká bazální
membrána a lumen a stabilizuje se. Vytvořené cévy zvyšují prokrvení nádoru a tím
umožňují i jeho další růst.
Kromě tvorby nových cév může být krevní zásobení zásobení zajištěno kanály
tvořenými buňkami nádoru (tzv. vaskulogenní mimikry) nebo může nádor obrůstat
(tzv. koopce cév) resp. vrůstat (tzv. mozaikové cévy) do existujících cév.
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Cévy nádoru a zdravé tkáně se významně liší. Nádorové cévy se klikatí, mají
nedostatek perycitů (podpůrných buněk sloužících k vytváření, udržování, regulaci a
remodelaci endotelových buněk a krevního řečiště), dále postrádají hladké svalstvo a
nervové komponenty potřebné k reakci na vazoaktivní podněty. Nově vytvořené cévy
nejsou dostatečně vyvinuté, jejich bazální membrána je tenčí a má větší propustnost.
Díky tomu uniká do intersticia krevní plazma a zvyšuje se intratumorózní tlak. Krev
nádorem špatně protéká, vzniká hypoxie a ta stimuluje další angiogenezi.
Růst nádorových cév zvyšuje pravděpodobnost průniku nádorových buněk do
krevního oběhu a formování metastáz. Čím silnější je angiogeneze, tím větší je riziko
metastázování a prognóza nádorového onemocnění se zhoršuje, proto jsou vyvíjeny
techniky pro zobrazení krevního řečiště tumoru, které by přispěly k plánování tera-
pie. Jednou z nich je právě DCE-CT [7, 8, 9, 10, 11, 12].
Angiogenní faktor Mechanismus účinku
rodina VEGF ↑ proliferace, migrace, přežití endotelií
↑ propustnosti bazální membrány
↑ lymfangiogeneze
FGF ↑ mitóza, ↓ apoptóza endotelií
HGF ↑ hepatocytů, keratinocitů, endotelií
morfogeneze nové cévy
MMP ↑ propustnosti bazální membrány
↑ prostoru pro nové cévy
TNF-𝛼 ↑ propustnosti bazální membrány
aktivace MMP
angiopoetiny stabilizace nové cévy
PDGF formování lumen nové cévy
PD-ECGF ↑ migrace endotelií
EGF ↑ VEGF
TGF-𝛼 ↑ VEGF
Tab. 1.1: Nejvýznamnější angiogenní faktory a jejich funkce.
Antiangiogenní faktor Mechanismus účinku
trombospodin kompexní účinky
angiostatin ↓ proliferace endotelií
endostatin ↑ apoptózy endotelií
TGF-𝛽 ↓ proliferace endotelií
PF-4 ↓ FGF, VEGF
interferon-𝛼, 𝛽 ↓ proliferace endotelií
interleukiny ↓ migrace endotelií
inhibitory proteolýzy brání fragmentaci bazální membrány
Tab. 1.2: Nejvýznamnější antiangiogenní faktory a jejich funkce.
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2 DYNAMICKÉ KONTRASTNÍ CT VYŠETŘENÍ
2.1 Princip CT zobrazování
V rentgenové výpočetní tomografii vytváříme sérii snímků, tzv. tomografických řezů,
které tvoří obraz těla pacienta. CT systém se skládá ze skenovací jednotky, zahrnující
rentgenku, detektory, systém sběru dat, pacientský stůl a výpočetní systém, který
snímaná „surová“ data zpracovává a provádí rekonstrukci obrazu z projekcí.
Obr. 2.1: Zisk jedné projekce jako vektoru paprskových integrálů 𝑔1 až 𝑔𝑁 sejmutých
pod úhlem 𝜃 [14].
Rentgenka generuje tenký svazek rentgenového záření, neboli paprsek, který
prochází tělem pacienta. Paprsek je při průchodu tkání modulován vnitřním fotoelek-
trickým jevem (absorpcí), rozptylem a tvorbou elektronových dvojic, po průchodu
tkáněmi dopadá na detektor. Data sejmutá na řadě detektorů nazýváme projekce
(obr. 2.1). Projekce je složená ze souboru paprskových integrálů 𝑝(𝑦), které jsou












Intenzita paprsku záření vycházejícího z rentgenky ve směru 𝑥 se značí 𝐼0, po prů-
chodu vrstvou tloušťky 𝐷 je jeho intenzita 𝐼. 𝜇(𝑥, 𝑦) je lineární součinitel zeslabení
v tomografické rovině.
Po změření jedné projekce je rentgenka natočena o úhlový inkrement a měří se
stejná scéna pomocí translačního pohybu. Po akvizici projekcí v celém rozsahu (180∘
/ 360∘) se pomocí matematických metod rekonstruuje obraz.
Rekonstrukcí obrazu z projekcí se rozumí vytvoření snímku zobrazované scény
z jednorozměrných projekcí. Existují tři základní metody pro rekonstrukci obrazu
z naměřených projekcí - Fourierova rekonstrukce, inverzní Radonova transformace,
která využívá filtrované zpětné projekce a iterativní rekonstrukce [13].
Radonova transformace
Řady detektorů rentgenové výpočetní tomografie sbírají surová obrazová data ve
formě projekcí, která jsou dále zpracovávána výpočetním systémem. Radonova trans-
formace určitého dvojrozměrného nebo trojrozměrného objektu 𝑜(𝑥, 𝑦) je soubor jed-
norozměrných spojitých projekcí 𝑝 stacionární scény získaný pod spojitě se měnícími
úhly snímání 𝜑 ∈ ⟨0, 𝜋):
𝑝𝜑(𝑥′) ≡ 𝑝(𝑥′, 𝜑) ≡ 𝑅[𝑜(𝑥, 𝑦)], (2.2)




𝑜(𝑥′ cos𝜑− 𝑦′ sin𝜑, 𝑥′ sin𝜑+ 𝑦′ cos𝜑)𝑑𝑦′, (2.3)
kde 𝑦′ a 𝑥′ představují rotovaný souřadný systém, Zobrazení souboru všech sej-
mutých projekcí 𝑅(𝜑, 𝑥′) = 𝑝𝜑(𝑥′) v jasové modulaci nazýváme sinogram. Název
sinogram je odvozen od faktu, že každý bod v původní funkci 𝑜(𝑥, 𝑦) se v něm
zobrazuje jako harmonická funkce [13].
Prostá zpětná projekce
Pomocí prosté zpětné projekce není možné přesně zrekonstruovat původní funkci
𝑜(𝑥, 𝑦), jedná se o heuristické řešení, tzv. zpětné promítání. V praxi se tato metoda
nepoužívá, je však základem konvenčně využívané filtrované zpětné projekce.
Prostá zpětná projekce hledá původní předmětovou funkci dle vztahu:




𝑝𝜑(𝑥 cos𝜑+ 𝑦 sin𝜑)𝑑𝜑. (2.4)
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Obr. 2.2: Srovnání principu a impulzních charakteristik prosté zpětné a filtrované
zpětné projekce [15].
Myšlenka prosté zpětné projekce je postupné naplňování prázdné matice obrazu
projekcemi rozprostřenými ve směru jejich původního sejmutí, tedy v přímce kolmé
k rovině detektoru. Všechny obrazy rozprostřených projekcí (pro všechny úhly sní-
mání) jsou sečteny a je získán obraz snímané scény. Obraz sestavený popsaným způ-
sobem je rozostřený, jak je patrné z obr. 2.2, objekt, který nahrazuje Diracův impuls
se rekonstruuje do tvaru „hvězdice“, mluvíme o tzv. hvězdicovém artefaktu impulsní
charakteristiky prosté zpětné projekce. Tento nežádoucí jev vzniká promítáním jed-
notlivých projekcí přes celou oblast matice v daném směru a je možné ho kompenzo-
vat vyšším počtem projekcí a filtrací rekonstruovaného obrazu vhodným „ostřícím“
filtrem. Další výhodnější možností je nejprve každou projekci vyfiltrovat lineárním
filtrem a až poté obraz rekonstruovat. Tento postup nazýváme filtrovaná zpětná
projekce [13].
Filtrovaná zpětná projekce
Filtrovaná zpětná projekce hledá původní funkci õ(𝑥, 𝑦) pomocí funkce ℎ(𝑥, 𝑦), která






𝑝𝜑(𝑥′)ℎ(𝑥 cos𝜑+ 𝑦 sin𝜑− 𝑥′)𝑑𝑥′𝑑𝜑. (2.5)
Vnitřní konvoluční integrál provádí filtraci, vnější vychází ze vztahu 2.4. Impulzní
charakteristika jednorozměrného FIR filtru ℎ(𝑥), kterou je třeba určit, je odvozena ze
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srovnání vyjádření filtrované zpětné projekce a Fourierovy rekonstrukce v polárních
souřadnicích:
𝐹 [ℎ(𝑥′)] = |𝜔|. (2.6)
Obr. 2.3: Frekvenční charakteristiky ramp-filtrů. 1=Ram-Lak, 2=Shepp-Logan,
3=Cosine, 4=Hamming [16].
Filtry s typem frekvenční charakteristiky uvedené ve vztahu 2.5 se nazývají ramp-
filtry, jejich impulzní charakteristiku ℎ(𝑥) lze určit jako zpětnou Fourierovu trans-
formaci z |𝜔|. Hlavním úkolem filtru je minimalizovat zkreslení, zvýraznit detaily
v obraze a zvýšit jeho kontrast i za cenu vyšší přítomnosti šumu. Jsou fyzikálně
realizovatelné pouze jako aproximace, protože nerespektují vzorkovací teorém, jejich
frekvenční charakteristika lineárně narůstá spolu s kmitočtem do nekonečna. Díky
poměrně vysokému zesílení na vysokých kmitočtech snižují ve výsledném rekon-
struovaném obrazu poměr signál-šum (PSŠ). Prakticky využívané filtry kombinují
ramp-filtr s filtry pro filtraci šumu, mezi nejznámější patří Ramp-Lak, Shepp-Logan,
Hamming filtr a další (obr. 2.3) [13].
Hounsfieldovy jednotky
Vyšetřením pomocí rentgenové výpočetní tomografie zjišťujeme prostorovou dis-
tribuci lineárního součinitele zeslabení 𝜇(𝑥, 𝑦). Tato veličina je energeticky závislá,
což znamená, že při zobrazení stejné scény systémem s různým nastavením anodové-
ho napětí rentgenky nebo pomocí různých přístrojů by měření nebyla srovnatelná.
Pro kvantitativní vyjádření lineárního součinitele zeslabení byla zavedena rela-
tivní stupnice CT hodnot (obr. 2.4) vztažených k 𝜇𝑣𝑜𝑑𝑦 = 0, 19 cm−1 - tzv. Hounsfiel-
dovy jednotky𝐻𝑈 (Hounsfield Units). Převod lineárního součinitele zeslabení na CT
číslo je definován vztahem:
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𝐶𝑇čí𝑠𝑙𝑜 = 𝐾 · (𝜇𝑡𝑘á𝑛ě − 𝜇𝑣𝑜𝑑𝑦)
𝜇𝑣𝑜𝑑𝑦
[HU], (2.7)
kde 𝐾 je kontrastní / měřítkový faktor, jeho velikost je daná přesností měření.
Do vztahu dosazujeme 𝐾 = 1000, což představuje přesnost měření 0,1%/CT číslo.
Podle stupnice CT čísel nabývá útlum ve vodě hodnoty 0HU, pro kostní tkáň
+1000HU a pro vzduch -1000HU. Tkáně obsahující vápník (kosti, kalcifikace) mo-
hou dosahovat hodnoty až +2000HU. Horní hranice Hounsfieldovy stupnice není
pevně daná, závisí např. na velikosti paměti tomografického přístroje (Při 12 bitech
je to 212 = 4096 hodnot) [13].
Obr. 2.4: Hounsfieldova stupnice CT hodnot a rozsah hodnot útlumu vybraných
tkání [13].
2.1.1 Datový standard DICOM
Standard DICOM je zkratkou z anglického The Digital Imaging and Communica-
tions in Medicine a slouží k zobrazování, ukládání, tisku a přenášení obrazových dat
z lékařských zobrazovacích systémů. Byl vytvořen v roce 1993 Standardizační komisí
DICOM.
Každý snímek uložený ve formátu DICOM obsahuje hlavičku i obrazová data
v jednom souboru, přičemž obrazová data mohou obsahovat jeden nebo více snímků.
Pro zmenšení velikosti souboru může být uložený obraz komprimován jak ztrátovou
tak i bezeztrátovou kompresí.
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Na prvním místě souboru je vždy uložena 128 bytová úvodní část tvořena nej-
častěji samými nulami, následují čtyři písmena ’D’, ’I’, ’C’, ’M’. Po této úvodní části
následuje hlavička DICOM formátu, která obsahuje informace rozdělené do skupin
dle druhu obsažených údajů. Každá skupina je označena hexadecimálním dvojčíslím
označujícím číslo skupiny, následují dva bity popisující typ a formát dat, dále je ve
dvou bitech uvedena délka dat a nakonec samotná data. Data uložená v hlavičce
obsahují informace o počtu uložených snímků, jejich rozměrech a rozlišení. Z uve-
dených čísel lze odvodit celkovou velikost uložených snímků. Další položky hlavičky
obsahují informace o pacientovi a typu modality (CT, RTG atd.), ze které byly
snímky pořízeny, jejím označení v nemocničním informačním systému a softwaru,
kterým byly zpracovány. Velikost hlavičky se mění podle množstí uložených infor-
mací, které souvisí s použitou modalitou např. u CT s parametry radiologického
okna [17].
2.2 Funkční CT vyšetření a jeho průběh
Rentgenová výpočetní tomografie je jednou z hlavních diagnostických metod slouží-
cích k určení stádia nádorů a sledování odpovědi různých druhů nádorů na léčbu a
to zejména díky své dostupnosti, relativně nízké ceně vyšetření a širokému spektru
použití. Důležitým prognostickým faktorem nádorových onemocnění je zhodnocení
míry angiogeneze. CT umožňuje kvantitativně i kvalitativně vyhodnotit angiogenezi
nádorů aplikací matematických modelů na změřenou časovou změnu útlumu kon-
trastní látky (KL) ve sledované tkáni [18].
2.2.1 Princip vyšetřeni
Perfuze je definovaná jako transport krve do jednotky objemu tkáně za jednotku
času. Díky tomu ukazuje na přísun kyslíku a živin do tkáně. Díky DCE-CT vyšetření
můžeme objektivně určit perfuzi tkáně pomocí matematických modelů, které vy-
hodnocují rozdíly v útlumu způsobené doručením kontrastní látky (a tedy i krve
s nutrienty) do tkáně.
K možnosti správného vyhodnocení perfuze je nutné dodržet následující před-
poklady. Kontrastní látka musí být pro získání krátkého strmého bolusu podána
v relativně malém množství a krátkém čase. Dále je potřeba skenovat tkáň opako-
vaně, tzv. dynamickým vyšetřením, tj. před, během a po podání kontrastní látky,
aby bylo možné sledovat změnu útlumu v oblasti nádoru v čase. Útlum měřený ve
tkáni je úměrný množství kontrastní látky v ní přítomné. Toto množství zahrnuje
jak kontrastní látku přítomnou v cévách, tak i přesunutou do extravaskulárního
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nebo intracelulární prostoru prostou difuzí. Třetím předpokladem je známá časově-
kontrastní křivka ve velké cévě, která nádor vyživuje (tzv. Arterial Input Function,
AIF). Správným označením této cévy ve snímku oblasti zájmu je možné stanovit
množství kontrastní látky v cévách a v intersticiu a kvantitifikovat perfuzi.
Pro výpočet funkčních paramterů tkáně z časové distribuce kontrastní látky je
možné použít různé kinetické modely. Existuje dvoukompartmentový model, který
popisuje extravaskulární a intravaskulární prostředí jako dvě oddělené části a kvan-
tifikuje výměnu kontrastní látky mezi nimi. Poskytuje odhad objemu krve v kapilá-
rách (BV) a jejich permeabilitu.
Jednokompartmentový kinetický model považuje extravaskulární i intravaskulár-
ní prostředí za jeden oddíl. Perfuze se vypočítá z hodnoty útlumu v místě maximál-
ního sklonu časově-kontrastní křivky tkáně nebo výšky píku normalizované vzhledem
k vstupní arteriální funkci.
Dekonvoluční metoda vychází z časově-kontrastní křivky tkáně a AIF, z nichž je
pomocí dekonvoluce získána nová křivka, jejíž výška odráží perfuzi tkáně a plocha
pod ní objem krve v ní. Porovnáním obou hodnot lze určit střední dobu průchodu
(MTT), jejíž definice je uvedena v tabulce 2.1. Metoda však předpokládá, že kon-
trastní látka není difuzibilní, tento předpoklad je splněn pouze v mozku, varlatech
a sítnici. V ostatních orgánech je však obecně propustnost do intersticinálního pros-
toru ve srovnání s průchodem kontrastní látky malá a tak vede pouze k malým
chybám. Pro zahrnutí propustnosti kapilár se používá model založený na distribuo-
vaných parametrech, který poskytuje perfuzní hodnoty, avšak je nutné prodloužit
akvizici dat k získání průběhu vymývání kontrastního materiálu z extravaskulárního
prostoru [18, 19, 20, 21, 22].
2.2.2 Postup vyšetření
Nejprve je nezbytné udělat CT snímek bez podání kontrastní látky pro lokalizaci
tkáně, kterou budeme funkčním vyšetřením měřit k čemuž postačuje snímek s malou
dávkou záření. Nastane-li situace, že nádor má větší objem, než je možné snímat
během samotného vyšetření, vybere se pro snímání axiální rovina, ve které je vidět
největší část nádoru.
Jako kontrastní látka je používaná klasická jodová CT kontrastní látka s vysokou
koncentrací jódu (370-400mg/l) pro dosažení co největšího útlumu a výtěžnosti
vyšetření. Velikost injekce a rychlost jejího podání závisí na orgánu, ve kterém se
nádor nachází, parametry podávání kontrastní látky budou popsány později.
Po podání intravenózní injekce ve formě bolusu putuje kontrastní látka do pravé
části srdce, plicním oběhem a levou částí srdce poté se teprve dostává do centrální
oběhové soustavy. Její cirkulace tělem je regulována kardiovaskulárním systémem.
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Kontrastní látka je v průběhu cirkulace tělem rozřeďována krví, čímž dochází k je-
jímu rozptýlení. Diluce je patrnější v orgánech vzdálenějších od místa podání kon-
trastní látky a projeví se rozšířením časově-kontrastní křivky, která již nemá tvar
bolu a má plošší vrchol.
Molekuly kontrastní látky jsou malé a vysoce difuzivní, proto se kontrastní látka
rychle dostává z cév do intersticiálního prostoru orgánů, transport je pak ovlivněn
difuzí mnohem méně než rychlostí krevního toku. Zesílení kontrastu v obraze je tedy
ovlivněno také zobrazovaným orgánem, orgány s vysokou perfuzí, jako ledviny, slezi-
na a játra vykazují vysoké zesílení kontrastu již během prvního průchodu kontrastní
látky orgány.
Pokud se zředěná kontrastní látka při svém oběhu krevním řečištěm vrátí zpět do
sledovaného orgánu, mluvíme o recirkulaci. Při recirkulaci může kontrastní materiál
ovlivňovat měřené zesílení. Pokud je podání injekce příliš dlouhé, může se recirkulace
objevit dokonce již během podávání kontrastní látky. Recirkulace v daném orgánu se
projevuje po 15-40 sekundách v závislosti na uložení orgánu a tedy na dráze, kterou
musí krev urazit. Pro krátké injekce (do 15 s) je příspěvek recirkulované kontrastní
látky malý. Při delších injekcích může být velikost příspěvku 10-20%.
Po aplikaci kontrastní látky je pacientovi podán fyziologický roztok. Pokud se
vyšetření u pacienta opakuje, je vhodné používat vždy stejný žilní přístup pro vy-
loučení zdroje odchylek.
Perfuzní sken se získává pro první průchod kontrastní látky sledovanou tkání a
potom dle druhu použitého kinetického modelu po 10-20 s. Poslední snímek je získán
2-10 minut po podání kontrastní látky.
Pro spolehlivé výsledky vyšetření je třeba minimalizovat pohyb v zobrazované
scéně. V případě nádorů plic se jedná především o pohyby hrudníku a pohrudnice
vlivem dýchání. Vliv pohybů lze zmenšit instrukcemi personálu k zadržení dechu
během snímání. Další změny ve tkáni způsobuje pohyb srdce, dále střev, který je
možné zmírnit podáním léku, které inhibují motilitu střev těsně před začátkem ske-
nování. Nechtěné jsou i pohyby díky polykání. Pacient by měl být předem upozorněn
na pocit tepla, který může způsobit kontrastní látka, aby se zabránilo zbytečnému
polykání kvůli pocitu vyschlého hrdla.
Výpočet perfuzních parametrů zajišťuje dle uvedených modelů příslušný software
[1, 18, 23, 24, 25].
2.2.3 Analýza vyšetření
Kvalitativně se vyšetření hodnotí vizuální inspekcí softwarově vytvořených barevných
map pro jednotlivé parametry (BF, BV, MTT, PS) definované v tabulce 2.1. Každý
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voxel obrázku má přiřazenou barvu, která reprezentuje numerickou hodnotu per-
fuzního parametru pro daný voxel, přičemž barevnou stupnici vybírá uživatel. Kva-
litativní analýza slouží k rychlému posouzení oblastí s vysokou nebo naopak nízkou
perfuzí, využívá se např. k pozorování reakce neohraničených nádorů na terapii.
Kvantitativní analýza spočívá ve zpracování vytvořených parametrických map.
Může se například jednat o průměr hodnot získaných ze skupiny voxelů v určité
vybrané zájmové oblasti. Získáme tak například odhad perfuze v celém tumoru,
čímž ale ztratíme informaci o heterogenitě uvnitř nádoru, proto je třeba průměrnou
hodnotu srovnat se samotnou parametrickou mapou, grafem distribuce perfuzních
hodnot, histogramem nebo použitím fraktální analýzy.
Heterogenita nádoru je způsobena různou mírou angiogeneze uvnitř nádoru. An-
giogeneze je nejvýraznější na okrajových částech tumoru a bývá zde také největší
hustota kapilár. Centrální část nádoru bývá hypovaskulární, eventuelně nekrotická.
Kvantifikace je snadnější i díky lineární závislosti koncentrace kontrastní látky
na hodnotě útlumu ve snímku při konstantním napětí na rentgence. Tento vztah je
různý pro odlišné CT přístroje, ale typicky je v rozsahu 25-30HU na miligram jódu
při 100-120 kVp [1, 18, 23, 24, 25].
2.2.4 Klinická aplikace
Funkční CT vyšetření se v onkologii může používat pro stanovení angiogenní aktivity
nádoru. Potenciálními imunohistochemikálními ukazateli mohou být počet kapilár
v nádoru (MVD), identifikace receptorů pro VEGF a markery v séru, např. počet
cirkulujících endoteliálních buněk (CEC).
Teoreticky můžeme pomocí CT měřit objem nově vytvořených cév vyjádřením
objemu krve v kapilárách v ml vztažených na 100 g tkáně. U některých typů nádorů
(i plicních) byla prokázána korelace mezi hodnotou BV a histologickým odhadem
MVD.
Pro cévy vytvořené angiogenezí je charakteristická jejich vysoká propustnost, tu
je možné odhadnout z hodnot kapilární permeability, která odráží expresi VEGF
v nádoru.
Rozpoznání nádoru od zdravé tkáně pomocí funkčního CT je taktéž možné vy-
hodnocením perfuzních parametrů, které se výrazně liší mezi normální a rakovinou
tkání. Zvýšený průtok krve nádorem (BF) oproti zdravé tkáni ukazuje na vznik
arteriovenózních spojek uvnitř nádoru. Snížení tlaku, které způsobují, vyúsťuje ve
zvýšený průtok krve kapilárami, který se projevuje snížením MTT.
Větší objem krve (BV) v nádorové tkáni oproti zdravé může být vysvětlen
zvýšením počtu kapilár vzniklých z původních cév procesem angiogeneze. Zvětšenou
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propustnost stěny cév (PS, FE) vzhledem k normální tkáni způsobuje nedokonalá
stavba nově vytvořených cév.
U nádorů vyššího stupně se vyskytují větší hodnoty perfuzních parametrů, dále
je možné z nich určit typ lézí a předpovědět dobu přežití pacienta, která se s velkou
hustotou kapilár obvykle snižuje. Hodnoty perfuzních parametrů mohou pomoci
i při výběru vhodné onkologické léčby. Nádory s vysokými hodnotami průtoku a
objemu krve (BV, BF) obvykle dobře odpovídají na chemoterapii. Naopak nízká
perfuze může upozornit na nízkou reakci na chemoterapii a radioterapii, pacientovi
je nutné nasadit jinou léčbu. Díky tomu je možné vyhnout se drahé a neefektivní
léčbě s velkou pravděpodobností výskytu vedlejších účinků. Díky možnosti určení
pravděpodobnosti vzniku metastáz z hodnot perfuzních parametrů před začátkem
samotné terapie je možné ji přizpůsobit pacientově onemocnění - operace, chemote-
rapie, radioterapie nebo jejich kombinace.
Poslední možností je sledování reakce na léčbu v jejím průběhu. Úspěšnost che-
moterapie spočívající v narušení vaskulatury nádoru lze opět potvrdit změnou per-
fuzních parametrů. Uzavření arteriovenózních spojek se projeví snížením průtoku
krve (BF) a růstem MTT. Pokud chemoterapie sníží množství kapilár a jejich ob-






rychlost průtoku objemu krve jednotkou objemu / hmot-
nosti tkáně
BV [ 𝑚𝑙100𝑔 ] objem části tkáně tvořené protékající krví
MTT [𝑠] průměrný čas, za který krevní částice (KL) projdou
krevním řečištěm měřené oblasti
DV [ 𝑚𝑙100𝑔 ] hmotnost KL v jednotce hmotnosti tkáně podělené koncen-
trací krve ve tkáni
FE přesun KL z intravaskulárního do extravaskulárního pros-
toru
PS [ 𝑚𝑙
𝑚𝑖𝑛·100𝑔 ] součin permeability pro bílkoviny a buňky a koncentrace
KL
EF podíl rozpuštěných látek v tkáni a přenesených do intersti-
cia během jednoho průchodu krve z arteriálního na venózní
konec tkáně




Pro detekci a diagnostiku tumorů se v případě dynamického kontrastního vyšetření
používá tzv. časově-kontrastní křivka. Jedná se o časový vývoj intenzity útlumu
rentgenového záření způsobené změnou koncentrace jódové kontrastní látky v jed-
nom nebo skupině pixelů. Používá se k odvození hodnot výše uvedených parametrů,
ze kterých se následně sestavují parametrické mapy.
Největší překážky pro analýzu časově-kontrastních křivek představují přítomnost
šumu a pohyby pacienta. Slabý poměr signál-šum ve snímcích je způsoben snahou
minimalizovat dávku záření, kterou pacient při vyšetření dostane. Proto je třeba
křivku získanou ze snímků před další analýzou filtrovat. K tomuto účelu se používají
matematické apriorní modely, které definují možné tvary křivek. Můžeme je rozdělit
do dvou skupin a to na modely založené na parametrech spojených s fyziologický-
mi procesy a heuristické parametrické křivky vystihující základní rysy kontrastních
křivek.
Z důvodu delší doby dynamického kontrastního vyšetření není možné zabránit
pohybu pacienta a fyziologickým pohybům tkání, mezi které řadíme dýchání, tlukot
srdce, svalové kontrakce a pulzaci cév. Všechny druhy pohybů způsobují mezi snímky
rozdíly nepatologického původu. Před analýzou časově-kontrastní křivky musí být
korigovány s využitím algoritmů registrace obrazů. V případě kontrastního vyšetření
nelze vycházet z předpokladu, že pixely s určitou hodnotou intenzity by měly mít
podobnou hodnotu i na dalších snímcích sejmutých v jiném časovém okamžiku. Díky
podání kontrastní látky se intenzita jednotlivých voxelů ve tkáni změní.
Parametry, které mají vliv na časově-kontrastní křivku a načasování okamžiků
jejího měření, můžeme rozdělit do tří skupin. Jedná se o faktory týkající se pa-
cienta, CT přístroje a použité kontrastní látky. Farmakokinetika kontrastní látky
a samotné zesílení kontrastu jsou určovány vlastnostmi pacienta a kontrastní látky.
Správné nastavení přístroje je nezbytné pro zachycení snímků v přesném čase zesílení
kontrastu [24, 25, 29].
2.3.1 Faktory pro zesílení kontrastu a načasování skenování
Mezi nejdůležitější pacientské faktory patří tělesné proporce (hmotnost a výška pa-
cienta) a srdeční výdej. Méně významné jsou věk, pohlaví, žilní přístup, stav ledvin
a další.
Hmotnost je nejdůležitějším faktorem ovlivňujícím velikost zesílení kontrastu
v žílách a parenchymatické tkáni. Vliv váhy je podmíněn objemem krve pacienta,
protože větší pacienti mají obvykle větší objem krve. Objem krve a srdeční výdej jsou
veličiny závislé na povrchu těla pacienta, který se určuje na základě hmotnosti, výšky
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a pohlaví. S rostoucí váhou při zachování množství kontrastní látky tedy klesá její
zesílení z důvodů většího objemu krve a vyšší míry rozředění. Pokud je vyžadováno
srovnatelné zesílení kontrastu mezi pacienty, je nutné množství kontrastní látky pa-
cientsky přizpůsobit. Dále je nutné si uvědomit, že u dětí a obézních pacientů není
tuková tkáň prokrvena tolik, jako vnitřní orgány a svaly, málo ovlivňuje disperzi a
diluci kontrastní látky v krvi.
Pro určení množství podané kontrastní látky slouží odhad hmotnosti těla pa-
cienta bez tuku nebo na základě výpočtu povrchu těla. Viscerální tuk způsobuje
rozptyl záření a zhoršuje kvalitu snímku, proto je u obézních pacientů nutné uvážit
velikost dávky dle množství tuku uloženého ve vyšetřované oblasti.
Další alterantivou pro stanovení potřebného množství kontrastní látky může být
Body mass index (BMI), který stanovuje tělesné proporce pacienta podle jeho hmot-
nosti a výšky, neukazuje však na velikost těla. Kojenec s velkým BMI potřebuje
menší množství kontrastní látky než dospělý s malým BMI, proto musí být pro určení
potřebného množství kontrastní látky index spojen s hmotností nebo povrchem těla.
Výška není tolik podstatná, avšak pro přesné určení objemu podané kontrastní
látky pro požadované zesílení by měla být brána v potaz společně s hmotností a
množstvím tělesného tuku. Má mírný vliv na zesílení protože s rostoucí výškou se
zvětšuje i objem krve.
Oba zmíněné pacientské faktory se tedy používají pro odhad množství kon-
trastní látky, ale nemají téměř žádný vliv na načasování měření časově-kontrastní
křivky. Naproti tomu srdeční výdej a další parametry kardiovaskulárního oběhu jsou
nezanedbatelné. S poklesem srdečního výdeje se zpomaluje cirkulace kontrastní látky
v krevním oběhu. Výsledkem je zpoždění maxima časově-kontrastní křivky ve všech
orgánech, kde zpoždění závisí na velikosti srdečního výdeje. Pokud je při vyšetření
správné načasování kruciální, používá se pro určení zpoždění v příslušném orgánu
testovací bolus. Při zmenšení srdečního výdeje se také pomaleji vymývá kontrastní
látka z cév a následkem je vyšší a prodloužený tvar kontrastní křivky. Na načasování
má také vliv onemocnění cév pacienta jako jsou stenóza nebo aneurysma.
Pohlaví pacienta může mít mírný vliv díky rozdílnému objemu krve. Ženy mají
menší objem krve pro danou výšku a hmotnost a proto vykazují při použití stejné
dávky kontrastní látky vyšší zesílení kontrastu než u mužů.
Věk má vliv na zpoždění zesílení kontrastu, protože s věkem klesá srdeční výdej.
U starších pacientů (>60 let) je zvýšení kontrastu silnější než u mladších. Pro dosažení
stejného výsledku se u starších pacientů snižuje dávka kontrastní látky o 10%.
Venózní přístup, tedy výběr žíly pro podání kontrastní látky je také důležitý pro
míru zvýšení kontrastu i načasování skenování. Nejčastěji se pro zavedení kontrastní
látky volí žíla v předloktí.
27
Pro volbu množství kontrastní látky je podstatná funkčnost ledvin a aby u pa-
cienta nedošlo k nefropatii způsobené kontrastní látkou, je pro jeho bezpečnost
vždy voleno co nejmenší množství jódu, kterým ještě lze dosáhnout diagnosticky
dostatečného zesílení.
Mezi faktory týkající se kontrastní látky patří doba a rychlost podávání injekce,
tvar bolusu, objem, koncentrace a fyziochemie kontrastní látky a použití proplachu
fyziologickým roztokem.
Doba injekce (Injection duration) je definována jako čas od začátku po ukončení
podávání injekce nebo jako objem kontrastní látky vydělený rychlostí podání. Má
vliv na velikost i načasování zesílení kontrastu. Delší doba podání při konstantní
době podávání znamená větší objem kontrastní látky a větší zesílení. Určení vhodné
délky podávání injekce závisí na podmínkách skenování a také na velikosti těla,
zobrazované tkáni a požadovaném zesílení. Kratší doba se zachováním množství
kontrastní látky umožní zrychlení podání a tím zvětší zesílení kontrastu, platí to
však pouze v tepnách. V žílách a parenchymu závisí zesílení pouze na celkové dávce
jódu. Pro jednodušší standardizaci načasování skenování se používá s výhodou doba
injekce častěji než rychlost injekce, která se po určení doby zvolí na základě velikosti
pacienta.
Délka injekce významně ovlivňuje načasování skenování, protože přímo ovlivňuje
čas do výskytu maximální hodnoty zesílení kontrastu v orgánu nebo cévě. Při prod-
loužení doby injekce se čas do píku zpožďuje. Pro změření celého průběhu časově-
kontrastní křivky je nutné zpozdit skenování. Načasování začátku skenování je vhodné
volit na základě okamžiku ukončení podávání kontrastní látky.
Pokud je při fixní době vstřikování zvětšena Rychlost injekce (Injection Rate),
zvýší se rychlost doručení, celkové množství dodaného kontrastní látky i zesílení
v žílách a parenchymu. Pokud je pevně stanoveno množství kontrastní látky, rychlejší
injekce zvýší rychlost doručení, ale zkrátí dobu injekce a čas do píku zesílení. Pro
klinické kontrastní CT vyšetření se běžně používá rychlost 2-5 ml/s přes předloketní
žílu. Vyšší rychlosti 5-10ml/s se používají při perfuzním skenování pro zvýšení píku
zesílení (peak enhancement) s kratším dobou trvání píku (peak time).
Tvarování injekčního bolusu (Injection Bolus Shaping) je obvykle unifazické.
U vyšetření vyžadujících delší dobu skenování, jako např. celotělový sken, se používá
bifazický bolus, který vzniká, pokud je injekce o konstantní vysoké rychlosti násle-
dována injekcí o malé konstantní rychlosti. Další možnost vytvoření bifazického
bolusu využívaná např. u zobrazení pravé komory, vzniká, pokud na injekci kon-
trastní látky o vyšší koncentraci navazuje injekce kontrastní látky s nižší koncen-
trací, obvykle zředěná fyziologickým roztokem. Tvar bolusu může být vytvořen podle
požadovaného tvaru zesílení na míru pacientovi.
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Koncentrace kontrastní látky (Contrast Medium Concentration) závisí na dostup-
nosti kontrastní látky, klinických cílech, nastavení CT přístroje, na použité injekční
pumpě a ceně. Použití kontrastní látky s vysokou koncentrací jódu může být alter-
nativou ke zvýšení rychlosti injekce a k rychlejšímu dodání jódu do tkáně. Při daném
objemu, rychlosti a době vstřikování doručí vyšší koncentrace kontrastní látky větší
dávku jódu rychleji. Tím vzroste pík zesílení kontrastu a rozšíří se doba jeho setrvání
na dané úrovni zesílení. Čas do píku není ovlivněn, protože rychlost a doba injekce
se nemění.
Naopak pokud jsou celkové množství jódu a rychlost vstřikování dány fixně,
objem a doba trvání injekce závisí na koncentraci. Bolus s vyšší koncentrací má
menší objem. Malý objem kontrastní látky s vyšší koncentrací při dané rychlosti
injekce způsobí rychlejší doručení jódu za jednotku času a dřívější nástup většího
maxima zesílení. Potencionální nevýhodou kontrastní látky s vysokou koncentrací je
vysoká viskozita. Ta vede k zvýšení tlaku v injektoru a může zabraňovat rychlému
doručení kontrastní látky při požadovaném rychlém dávkování.
Z hlediska fyziochemie kontrastní látky (Contrast Medium Physicochemistry) je
důležitá kromě koncentrace jódu ještě osmolalita a viskozita kontrastní látky. I když
je osmolalita spojena s nežádoucími účinky, je to viskozita, která má vliv na rychlost
doručení a zesílení kontrastní látky ve tkáni. Viskozita narůstá se zvyšováním kon-
centrace kontrastní látky. Díky tomu použití vysoké koncentrace kontrastní látky
podané velkou rychlostí nemusí zvýšit doručování jódu do požadovaných cév a může
způsobit menší zvýšení kontrastu, než je očekávano. Viskozita kontrastní látky je
také ovlivněna teplotou a to tak, že je nižší při vyšších teplotách. Kontrastní látka
ohřátá před aplikací na tělesnou teplotu zlepšuje přijetí pacientem a navíc zkracuje
dobu dosažení maximálního zesílení a zvyšuje pík zesílení.
Proplach fyziologickým roztokem (Saline Flush) posunuje konec bolusu koncen-
tračního média do centrálního krevního objemu a pomáhá tak využít kontrastní
látku, která by jinak zůstala nevyužitá v injekci a periferních žilách. Zlepšuje tak
využití kontrastní látky a zvyšuje zesílení kontrastu. Díky snížení disperze kontrastní
látky zlepšuje tvar bolusu, snižuje úroveň artefaktů způsobených velkou koncentrací
kontrastní látky v brachiocefalické a horní duté žíle ve snímcích hrudníku, zvyšuje
hydrataci a snižuje tak nefrotoxicitu kontrastní látky a zabraňuje ucpání katetru
kontrastní látkou. Proplach je užitečný při malých použitých objemech kontrastní
látky. Častěji se však využívá u magnetické resonance.
Nastavení CT přístroje umožňuje získávat kontrastní snímky v přesně známých
okamžicích kontrastního zesílení. Skenovací parametry ovlivňující časově-kontrastní
křivku jsou doba skenování, směr skenování, multifazická akvizice během různých
fází kontrastního zesílení, rozpoznání doby příchodu kontrastní látky vzhledem ke
zpoždění skenování a určení okamžiku začátku skenování vzhledem k okamžiku za-
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čátku (nebo ukončení) vstřikování kontrastní látky.
Doba skenování (Scan Duration) je zásadní parametr pro dosažení diagnos-
ticky adekvátního zesílení kontrastu. Dlouhá doba skenování vyžaduje dlouhou dobu
vstřikování kontrastní látky. Doba skenování tak ovlivňuje dobu injekce a rychlost
injekce nebo objem koncentrační látky. Délka skenování závisí na rychlosti, typu a
módu skenování a klinické aplikaci.
Čas do objevení píku zesílení (Time to Peak Contrast Enhancement) může být
určen jako součet doby podávání injekce a doby přesunu kontrastní látky z injekce
do cílového orgánu. Pokud jsou srdeční výdej a srdeční oběh pacienta v normě, může
se doba přesunu určit podle průměrné doby přesunu krve do cílového orgánu.
Zpoždění skenování (Scan Delay) je podstatné pro zobrazení cílového orgánu
v době jeho píku zesílení. Skenování příliš brzy s malým zpožděním způsobí změření
zesílení pod skutečnou hodnotou píku. Akvizice příliš pozdě s velkým zpožděním
může zmeškat maximum zesílení.
Zpoždění by mělo být určeno na základě doby vstřikování kontrastní látky,
doby příchodu kontrastní látky do cílové oblasti a doby skenování. Při krátké době
podávání se objeví pík brzy a vyžaduje se tedy kratší zpoždění. Doba do objevení
kontrastního materiálu ve tkáni se určuje dle individuální doby oběhu krve. Proto
je čas objevení píku zesílení určen z doby připlavení kontrastní látky a doby in-
jekce. Pokud je časově-kontrastní křivka modelována jako rozšířená Gaussova křivka,
ideální čas skenování zajišťuje, že střed skenování koresponduje s píkem zesílení.
Zpoždění skenování je určeno jako rozdíl doby do objevení píku a poloviny délky
skenování.
Pro danou dobu do objevení píku se zpoždění zvětšuje pro kratší dobu skenování
především u symetrické časově-kontrastní křivky. Pro pomalé skenování s dlouhou
dobou podávání kontrastní látky čas do objevení píku narůstá a křivka se rozšiřuje
a její tvar je asymetrický. Pro zajištění správného zpoždění se od doby do objevení
píku odečte delší doba než polovina délky skenování.
Cílem nastavení všech výše uvedených parametrů je adekvátní zachycení časově-
kontrastní křivky v cílovém orgánu za současného použití minimální dávky záření
a co nejmenšího množství jódu podaného co nejpomaleji s ohledem na daný stav
pacientova krevního oběhu a ledvin [24].
2.3.2 Vyšetření tumorů plic pomocí časově-kontrastní křivky
Při měření hodnot útlumu na CT není mezi tuberkulózním ložiskem, zápalem plic,
maligními a benigními tumory na běžném skenu žádný významný rozdíl. Proto kla-
sické CT vyšetření nemůže být využito pro diagnózu rakoviny plic.
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Při použití kontrastní látky je hodnota zesílení u rakoviny plic mnohem vyšší
než u benigních tumorů a tuberkulózy, ale jen o málo nižší než u pneumonie. Při
vykreslování časově-kontrastní křivky je u zápalu a rakoviny plic patrný pík, u tu-
berkulózy a benigních nádorů však chybí.
Chceme-li pomocí časově-kontrastní křivky odlišit zápal plic a rakovinu, není
možné k tomu využít pouze čas do objevení píku. Jak bylo uvedeno dříve, ten závisí
na rychlosti podání kontrastní látky, hustotě kontrastní látky, ale také na histo-
logickém typu rakoviny. Pokud je vstřikováno 90-100ml kontrastní látky rychlostí
3ml/s, většina píků pneumonií se objeví do jedné minuty, zatímco většina píků
rakovin po třech minutách. Při nastavení zpoždění skenování tři minuty jsme schopni
odlišit ložiska pneumonie a nádorová ložiska.
Stupeň zesílení kontrastu na CT závisí na množství kontrastní látky a množství
cév v lézi. Krevní zásobení plicních nádorů většinou poskytuje bronchiální tepna,
která se zřetelně rozšíří a má arteriovenózní píštěl, tj. abnormální kanálek mezi duti-
nou a jejím povrchem. Do krevního řečiště přibývá množství patologických cévek,
které zpomalují krevní tok. Jakmile je podána kontrastní látka, je zadržena v lézi a
vymývání je zpožděno ve srovnání s normální tkání. Díky tomu se časově-kontrastní
křivka rakoviny plic objeví pomalu a postupně narůstá. Má rovný sklon a dlouhou
fázi plató.
Měření VEGF, COX-2 (cyklooxygenázy-2) a MVD může sloužit k odlišení ma-
ligního nádoru od tuberkulózy, benigních tumorů a pneumonie. Pokud je zvýšená
hodnota všech tří parametrů, jedná se o rakovinu plic. Čím vyšší je CT hodnota
zesílení, tím vyšší je exprese VEGF, COX-2 a MVD. Díky tomu můžeme předpoví-
dat stupeň malignity plicního ložiska pomocí hodnoty zesílení na CT. CT skenování
tak můžeme použít pro vyhodnocení míry angiogeneze před chirurgickým zákrokem
[30].
2.4 Šum v CT datech
Existuje několik typů šumu v obraze, který znesnadňuje správnou interpretaci sním-
ku. Šum vzniká v každé části tvorby CT obrazu, základní typy jsou náhodný šum,
artefakty v obraze a strukturální šum [31].
Velikost šumu ve výsledném snímku je ovlivněna množstvím energie rentgenova
záření použitého pro vytvoření obrazu, způsobem detekce signálu, tj. detektory,
detekčními kanály a předzesilovači, velikostí snímané scény, tloušťkou tomografické
vrstvy a algoritmu použitém pro rekonstrukci obrazu z projekcí [13].
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2.4.1 Náhodný šum
Mezi náhodný šum lze zařadit všechna kolísání density v obraze, které se mezi jed-
notlivými snímky náhodně a nepředvídatelně mění.
Kvantový šum
Kolísání Hounsfieldovy jednotky ve snímku, které souvisí se statistickým kolísáním
počtu detekovaných kvant rentgenova záření a nikoliv se skutečnou změnou lineárního
součinitele zeslabení 𝜇, se nazývá kvantový šum.
Úroveň kvantového šumu v obraze je závislá na velikosti aplikované dávky, je tedy
spjata s principem ALARA a tedy snižováním dávky na nejmenší možnou velikost
při zachování dostatečné diagnostické výtěžnosti obrazu. Snížením energie záření se
snižuje i počet kvant, které přináší informaci ze zobrazované scény do voxelu obrazu.











Podíl šumu v obrazu se hodnotí po zobrazení homogenního vodního fantomu
CT přístrojem pomocí jeho rozptylu nebo směrodatné odchylky. V praxi se využívá
procentuální vyjádření směrodatné odchylky pomocí měření CT jednotek média
fantomu 𝐶𝑇𝑚𝑒𝑑𝑖𝑢𝑚 vzhledem k referenční hodnotě 𝐶𝑇𝑣𝑧𝑑𝑢𝑐ℎ. Pro vodní fantom lze
vztah upravit:
%(𝜎) = 𝜎
𝐶𝑇𝑚𝑒𝑑𝑖𝑢𝑚 − 𝐶𝑇𝑣𝑧𝑑𝑢𝑐ℎ =
𝜎
10 [13, 31]. (2.10)
Elektronický šum
Za elektronický šum označujeme konstantní parazitní signálovou úroveň, kterou
vytváří šum detektorů a předzesilovače detekčních kanálů. Šum je nezávislý na ve-
likosti rentgenova záření použitého pro zobrazení scény a u současných přístrojů je




Ačkoliv digitální obvody nezanáší do snímků elektronický šum, vytváří šum během
rekonstrukce v podobě zaokrouhlovacích chyb. Chyby vznikají díky omezenému
počtu bitů použitému pro vyjádření čísel v počítači. Naměřená hodnota útlumu
musí být vždy zaokrouhlena na nebližší bitově vyjádřitelnou hodnotu. Tyto chyby
se nejčastěji projeví při vykreslování CT snímků na obrazovce s omezeným počtem
zobrazitelných úrovní jasu, čímž vznikají velké zaokrouhlovací chyby [31].
2.4.2 Artefakty v CT datech
Artefakty jsou umělé struktury v obraze vzniklé nedokonalostmi konstrukce sys-
tému, jako například kruhové artefakty vznikající rozdílnou citlivostí detekčních
kanálů nebo „streak“ artefakty vznikající výpadkem činnosti kanálů, které lze do-
datečnou úpravou eliminovat, nebo jsou to struktury, jejichž vznik je navázán na
fyzikální podstatu sběru a rekonstrukce obrazových dat. Artefakty lze považovat
za nenáhodný šum v obraze. Narozdíl od předchozího náhodného šumu se jedná
o pravidelné snadno identifikovatelné objekty, které jsou v každém snímání stejné
scény shodné [13, 31].
Artefakty vlivem utvrzování svazku
Při průchodu rengenového svazku do hlubších částí zobrazované scény se zvyšuje
pravděpodobnost absorbce fotonů s nižší energií. Jev se uplatňuje především v cen-
trální části zobrazovaných oblastí. Artefakt se projevuje nehomogenitou obrazu,
v okrajových částech obrazu se zvyšuje jas a tvoří se tzv. cupping artefakt. Vyskytuje
se především ve scénách, kde se střídá měkká tkáň s kostní, například při zobrazování
mozku. Projevuje se ve formě tmavých zón nebo pruhů mezi kostními strukturami
[13].
Artefakty vlivem partial volume jevu
Hodnota pixelu v obraze je určena průměrem všech tkání, které se nachází v ob-
jemu měřeného voxelu zobrazované scény. Projevuje se především u tkání s vysokou
denzitou zasahujících částečně do měkké tkáně. Odchylku od správné hodnoty ve
voxelu nazýváme partial volume artefakt nebo Hounsfieldovy pruhy. Vliv artefaktu
lze snížit skenováním menší tloušťky vrstvy zobrazované scény, takto vzniklé obrazy
následně sečteme nebo zprůměrujeme [13].
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Artefakty vlivem kovových částí
Tzv. metal artefakt je způsoben absorpcí rentgenova záření v kovových materiálech
obsažených v zobrazované scéně. Díky kovu, který má v porovnání s tkáněmi velmi
vysoký útlum, se silně uplatňuje dříve popsaný cupping i partial volume artefakt,
které se ve výsledném snímku projeví jasnými pruhy vycházejícími z místa, které
obsahuje kovový materiál. Potlačení artefaktu se provádí lineární interpolací chy-
bějících hodnot paprskových integrálů za kovovým předmětem [13].
2.4.3 Strukturální šum
Jako strukturální šum se označuje kolísání density ve snímku, které se na první
pohled zdá být náhodným šumem, ale ve skutečnosti souvisí se zobrazovanými
tkáněmi, jedná se o typické texturní vzorce tkání. Nejčastěji je tento šum způsoben
superpozicí většího množství anatomických struktur v zobrazované scéně například
ve snímku hrudníku pokud obraz žeber zasahuje do oblasti plic.
2.4.4 Vlastnosti náhodného CT šumu
Ačkoliv nemůžeme odhadovat žádný náhodný šumový vzor ve snímku před samot-
ným měřením, můžeme různými metodami z již známých realizací šumu usuzovat
na jeho obecné vlastnosti. Pro kompletní charakteristiku šumu je možné využít dva
přístupy - výkonové spektrum šumu a šumovou autokorelační funkci [31].
Výkonové spektrum šumu
Postup pro získání výkonového spektra šumu (Noise power spectrum NPS) je násle-
dující. Nejprve se převede obraz obsahující reprezentaci šumu na absolutní hod-
notu svých frekvenčních složek, tzv. Fourierovo amplitudové spektrum. Spektrum je
umocněno nadruhou, tak získáme výkon přítomný v každé frekvenci. Pokud postup
zopakujeme na více realizacích šumu, potom výpočtem průměrného výkonu pro kaž-
dou frekvenci vznikne výkonové spektrum šumu.
Typické výkonové spektrum CT šumu je na nízkých frekvencích blízké nule a
v nulové frekvenci rovno nule. Po lineární části následuje pík a poté pokles zpět na
nulovou úroveň.







kde 𝐼(𝑥, 𝑦) jsou projekční obrazová data, 𝑁𝑥(𝑁𝑦) je počet pixelů ve směru 𝑥(𝑦),
Δ𝑥(Δ𝑦) je šířka pixelu ve směru 𝑥(𝑦) a 𝑓𝑥(𝑓𝑦) je prostorová frekvence ve směru 𝑥(𝑦).
Výsledné dvojrozměrné výkonové spektrum šumu vzniklé průměrováním více
realizací šumu je rotačně symetrické, nedojde tedy ke ztrátě informací, pokud je
radiálně zprůměrováno dle absolutní prostorové frekvence. Radiálním průměrováním
tedy vznikne jednorozměrná křivka (jednorozměrné šumové spektrum), které repre-
zentuje zastoupení jednotlivých spektrálních složek šumu [31, 32, 33, 34].
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3 IMPLEMENTACE MODELU
Program DCEModel.m byl implementován v prostředí MATLAB® R2009a, k pohodl-
nější práci s modelem bylo vytvořeno uživatelské rozhraní v grafickém prostředí
GUIDE. Primárně slouží uživatelské rozhraní k vytvoření a úpravě CT snímku a
vytvoření modelu dynamického kontrastního vyšetření. Uživatelské prostředí má tři
strany, nazvané Tvorba Snímku, Tvorba DCE a Pohyb-Šum.
V první části si pomocí Beziérových křivek a s možností použití reálného snímku
jako podkladu, uživatel vytvoří hrany v obraze. Křivky lze upravovat, spojovat pro
pozdější snadné vyplnění oblastí a mazat. Po dokončení vytváření obrysů tkáňových
struktur se vygeneruje hranová reprezentace, kterou uživatel vyplní přednastavenými
hodnotami Hounsfieldových jednotek. Uložením vzniká dvojrozměrný model CT
snímku hrudníku pacienta.
V části Tvorba DCE si uživatel namodeluje časově-kontrastní křivku, z které se
vygenerují snímky simulující změnu útlumu kontrastní látky v tumoru. Kontrastní
vyšetření lze přehrávat, ukládat ve formátu DICOM nebo načítat dříve uložené
snímky.
V hotových snímcích lze v části Pohyb-Šum simulovat pohyb pacienta pomocí
rigidních transformací. Poslední možností je přidání šumu typický pro CT data
zadaného pomocí modulační křivky výkonového spektra šumu.
Podrobné popisy programu a uživatelského prostředí (obr. 3.1) jsou uvedeny
v následujících kapitolách.
3.1 Načtení a zobrazení pozadí
Při spuštění programu se objeví první strana uživatelské prostředí, jeho dominu-
jícím prvkem je oblast grafu s načteným výchozím CT snímkem, který sloužil jako
podkladový snímek pro vytváření modelu. Uživatel si však může načíst vlastní
podkladový snímek. Program si dále načte veškerá uložená data potřebná pro chod
programu.
Funkce pmNacist_Callback se spustí při výběru podkladového snímku z popup-
menu pmNacist. Implicitně je jako pozadí zobrazen CT snímek hrudníku, který je
uložen v DICOM formátu v adresáři společně s programem. Uživatel si může vybrat
i jiný snímek v DICOM formátu, při volbě této možnosti se otevře okno, ve kterém
si uživatel vybere soubor obsahující požadovaný snímek.
Pokud uživatel nechce jako pozadí pro vytvoření anatomického modelu použít
reálný snímek, je další možností načtení bílého pozadí vhodného pro tvorbu a
úpravu křivek. V grafu se zobrazí matice jedniček s rozměry odpovídajícími CT
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Obr. 3.1: První strana uživatelské prostředí programu DCEModel.m.
snímku. Poslední položka model slouží pro zobrazení programem dříve vytvořeného
modelu ve formátu .mat.
Vybrané pozadí se zobrazí do grafu axes1 a uloží do handles.obr pro pozdější
práci s obrazem. Graf je uzpůsobený pro práci s DICOM snímky, má rozměr 512x512
pixelů a počátek (bod [1 1]) v levém horním rohu grafu.
3.2 Práce s křivkami
Dalším krokem při tvorbě modelu je vytvoření a editace křivek. Pro vykreslení
hran v obraze jsou použity aproximační Beziérovy křivky. Veškeré akce souvise-




Pro modelování hranic anatomických struktur v obraze se používají parametrické
polynomiální křivky. Jsou snadno vyčíslitelné a diferenciovatelné. Z polynomiálních
křivek lze skládat po částech polynomiální křivky, jejich segmenty jsou obvykle tzv.
kubiky, křivky třetího stupně.
Křivky jsou určeny řídícími body a matematickým aparátem, pomocí kterého se
z jejich polohy vypočte průběh křivky. Jedním ze způsobů interpretace řídících bodů
je aproximace. Při ní je průběh křivky určen řídícími body, kterými křivka nemusí
procházet.
Beziérovy kubiky jsou nejpoužívanější aproximační křivky pro modelování v ro-




𝑃𝑖 ·𝐵3𝑖 (𝑡), (3.1)






· 𝑡𝑖 · (1− 𝑡)3−𝑖; 𝑡 ∈ ⟨0, 1⟩; 𝑖 = 0, 1, . . . 𝑛. (3.2)
Z dosazení hodnot nula a jedna za parametr 𝑡 je patrné, že křivka prochází
prvním a posledním řídícím bodem.
Mezi vlastnosti Beziérovy kubiky patří změna tvaru celé křivky při změně je-
diného řídícího bodu. Výsledná křivka leží vždy v konvexní obálce bodů řídícího
polygonu, v našem případě uvnitř zadaného čtyřúhelníku. Beziérovu křivku získáme
postupným dosazováním parametru 𝑡 do vztahu (3.1) a spojování získaných bodů
úsečkami [35].
3.2.2 Vytvoření nové křivky
Pokud uživatel stiskne tlačítko pbNova_krivka (v GUI označené jako Nová křivka),
spustí se funkce pbNova_krivka_Callback. Funkce nejprve zobrazí v grafu snímek
uložený v handles.obr. Načte souřadnice řídících bodů x, y a Beziérových křivek
Px a Py uložených dříve ve formátech .mat. Pokud tyto soubory existují, vykreslí
do grafu Beziérovy křivky zavoláním funkce krivka_vykreslit s parametrem nula.
Funkce krivka_vykreslit.m pro zadané řídící body a body křivek vykreslí dle
zvoleného vstupního parametru Beziérovy křivky. V případě, že se vstupní parametr
rovná nule, pouze modře vykreslí Beziérovy křivky bez zvýraznění řídících bodů.
Uživatel klikáním myší vytvoří čtyři řídící body. Jejich pozice se uloží ke stáva-
jícím v proměnných handles.x a handles.y. Pro všechny čtveřice řídících bodů se
určí body křivek zavoláním funkce krivka_vypocet.
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Funkce krivka_vypocet nejprve pro dané hodnoty parametru t vypočte Bern-
steinovy koeficienty. Jejich dosazováním do rovnice (3.1) pro každou čtveřici bodů
určí body Beziérovy křivky. Souřadnice bodů křivek se po ukončení funkce uloží do
proměnných handles.Px a handles.Py.
Dále se zavolá funkce krivka_vykreslit.m tentokrát s vstupním parametrem
rovným jedné, díky tomu se do stávajícího grafu vykreslí červeně poslední vytvořená
křivka. Mezi krajními řídícími body jsou pro snazší představu čtyřúhelníku, ve
kterém křivka leží a pro snadnější manipulaci s řídícími body, vykresleny zelené
úsečky.
V místech řídících bodů poslední vytvořené křivky s pomocí příkazu impoint
vloží interaktivní body, se kterými může uživatel snadno pohybovat a měnit tak
tvar, velikost a polohu křivky.
3.2.3 Výběr a úprava křivky
Stisk tlačítka pbVyber_krivky (v GUI označeném jako Výběr křivky) spustí funkci
pbVyber_krivky_Callback. Funkce načte pozadí, řídící body a body křivek a za-
voláním funkce krivka_vykreslit s parametrem nula je vykreslí. Uživatel myší
klikne na křivku, se kterou chce dále pracovat. V okolí zadaného bodu se nalezne
nejbližší uložená křivka a zobrazí se červenou barvou se zviditelnými řídícími body,
které lze dále přesouvat (obr. 3.2a).
Pokud chce uživatel křivku změnit, přetáhne myší řídící body na požadované
pozice a stiskne radiobutton rbUprava_krivky (v GUI označený jako Přepočítat
křivku). Zavolaná funkce rbUprava_krivky_Callback zjistí nové souřadnice řídí-
cích bodů a pomocí funkce krivka_vypocet vypočte souřadnice upravené křivky.
Všechny křivky se znovu vykreslí na pozadí, přičemž nově upravená křivka se vykreslí
červeně se zviditelněnými řídícími body (obr. 3.2b).
Pro přesné navazování krajních řídících bodů sousedních křivek, které je nezbytné
pro vytvoření spojitých uzavřených oblastí, slouží funkce rbPripojit_nejbliz-
si_Callback spuštěná pomocí radiobuttonu rbPripojit_nejblizsi (v GUI oz-
načeném jako Připojit křivku). Funkce prohledá všechny uložené krajní řídící
body, kterými křivka prochází a nalezne nejbližší krajním řídícím bodům vybrané
křivky. Krajní řídící body vybrané křivky poté nahradí příslušnými souřadnicemi
nejbližších krajních řídících bodů. Všechny křivky se znovu vykreslí na pozadí, nově
upravená křivka červeně se zviditelněnými řídícími body.
Funkce rbSmazat_krivku_Callback volaná radiobuttonem rbSmazat_krivku
(v GUI označeném jako Smazat křivku) vymaže řídící body vybrané křivky, vy-
počítá body zbývajících křivek a funkcí krivka_vykreslit je vykreslí modrou bar-
vou (obr. 3.2c).
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(a) Výběr křivky (b) Úprava křivky
(c) Smazání křivky
Obr. 3.2: Ukázka práce s křivkami v programu DCEModel.m. Upravovaná křivka je
znázorněna červenou barvou, řídící body křivek modrými křížky.
Pokud chce uživatel křivky vykreslené v okně grafu uložit v aktuálním stavu,
stiskne tlačítko pbUloz_krivku (v GUI označeném jako Uložit křivky), které za-
voláním funkce pbUloz_krivku_Callback uloží souřadnice všech řídících bodů a
průběhy křivek do proměnných x.mat, y.mat, Px.mat a Py.mat. Všechny křivky
vymezující hlavní tkáňové struktury byly vytvořeny dle zvoleného snímku na pozadí,
nakonec byla do oblasti plic přidána oblast simulující nádorové ložisko.
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3.3 Práce s modelem
Dalším krokem pro vytvoření modelového snímku je převedení křivek do hran obrazu
a vyplnění takto vzniklých uzavřených oblastí hodnotami HU, objekty umožňující
tyto akce se nacházejí v oblasti uživatelského prostředí uipanelModel (v GUI oz-
načené jako Práce s modelem).
3.3.1 Export křivek
Stiskem tlačítka pbExport_krivek (v GUI označeném jako Export křivek) se
spustí funkce pbExport_krivek_Callback. Otevře se okno, které má vypnutou
viditelnost, aby neobtěžovalo uživatele. V okně se do grafu vykreslí matice jedniček
o rozměrech 512x512 px, která je zvětšená tak, aby zabírala celou plochu okna.
(a) Export křivek (b) Vyplňování oblastí
Obr. 3.3: Vytvoření spojitých oblastí exportem křivek a vyplnění oblasti plic hod-
notou útlumu.
Do tohoto pozadí se vykreslí všechny uložené křivky zavoláním funkce krivka-
_vykreslit s parametrem čtyři. Předání tohoto parametru zajistí vykreslení všech
křivek černou barvou s šířkou čáry 2,5. Větší tloušťka zajistí dostatečně spojité a
široké hranice pro následné vyplňování oblastí. Dalšími příkazy volané funkce se
vytvořený obraz uloží do proměnné model.mat. Okno, ve kterém probíhaly všechny
tyto popsané kroky, se uzavře.
Model se převede do požadovaného formátu pro další zpracování (datový typ
double) a zobrazí v grafu uživatelského prostředí (obr. 3.3a).
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3.3.2 Výběr hodnot útlumu a vyplnění oblasti
Výběr hodnot útlumu provede uživatel zakliknutím požadovaného slova označu-
jícího vybranou oblast v listboxu lbBarvy. Na výběr jsou kost, krev, nádor, plíce,
pozadí snímku, srdce, sval a tuk. Stiskem zvoleného slova se zavolá funkce lb-
Barvy_Callback. Funkce zjistí, které slovo uživatel zaškrtl a uloží do proměnné
handles.hodnota hodnotu útlumu příslušné tkáně, který je zvolen jednotně pro
celou oblast, podle typických hodnot v reálných snímcích. Nastavené hodnoty útlumu
jsou uvedeny v tabulce 3.1.
Kvůli práci se snímky ve formátu DICOM, ve kterém se nepracuje se zápornými
hodnotami, je nutné pro všechny hodnoty v obraze, stejně jako při práci s reálnými
daty, přičíst 1000HU.









Tab. 3.1: Nastavené hodnoty útlumu pro jednotlivé oblasti ve snímku.
Po výběru barvy stiskne uživatel tlačítko pbVyplnit_oblast (v GUI označené
jako Vyplnit oblast) volající funkci pbVyplnit_oblast_Callback. Poté klikne
myší dovnitř oblasti, kterou chce vyplnit příslušným útlumem. Funkce zjistí souřad-
nice zvoleného bodu, zaokrouhlí je na celá čísla a nastaví jako pozici pixelu semínka
pro narůstání oblasti.
3.3.3 Segmentace narůstáním oblasti
Jedna z nejjednodušších a nejstarších metod regionově orientované segmentace je
segmentace pomocí narůstání oblasti. Na začátku je v každé potenciální oblasti
zvoleno semínko, tj. pixel patřící do dané oblasti s vlastností typickou pro daný
region. V našem případě se jedná o hodnotu útlumu v určité tkáni. Pozice semínka
bývá zadána interaktivně, nebo je zjištěna stochasticky na základě dřívějších analýz.
Okolní pixely jsou k oblasti připojeny, pokud splňují dané kritérium homogenity.
V našem případě se jedná o všechny pixely s hodnotou útlumu rovnou hodnotě
útlumu semínka.
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Jednoduše řečeno se pro každý pixel rozpoznaný jako člen hledané oblasti (v prv-
ním kroku semínko) zkontroluje okolí (4 nebo 8okolí, ve vytvořeném modelu se jedná
o osmiokolí) a srovná se parametr (např. hodnota jasu) 𝑝𝑗 s parametrem semínka
𝑝𝑠. Pokud je podmínka
|𝑝𝑠 − 𝑝𝑗| ≤ 𝑇, (3.3)
pro daný pixel v okolí splněna, je pixel přidán do oblasti, v opačném případě se
označí jako nepřijatelný.
Algoritmus se ukončí ve chvíli, kdy nezbývají žádné pixely k přidání, tzn. když
jsou pro všechny pixely oblasti označeny okolní pixely jako již patřící do oblasti,
nepřijatelné nebo patřící do jiné oblasti.
Další možností je modifikace vztahu
|𝑝𝑖 − 𝑝𝑗| ≤ 𝑇, (3.4)
kde 𝑝𝑖 je hodnota parametru pixelu, který byl přidán k oblasti jako poslední
a jehož okolí je testováno. Díky tomu může segmentovaný parametr uvnitř oblasti
mírně růst či klesat společně s hodnotou 𝑝𝑖. Algoritmus tak může respektovat i mírné
změny segmentovaného parametru [36].
Narůstání oblastí je umožněno voláním funkce okoli.m. Vstupními parametry
jsou souřadnice semínka, hodnota útlumu, segmentovaný obraz a práh nastavený
na hodnotu útlumu pixelu semínka v segmentovaném obraze. Funkce testuje os-
miokolí semínka. Pokud hodnota útlumu pixelu z osmiokolí odpovídá hodnotě prahu,
je útlum pixelu nahrazen hodnotou vybranou v lbBarvy. Výstupem funkce jsou
všechny nově přidané body oblasti. Pro všechny nové pixely oblasti je znovu volána
funkce okoli.m. Prohledávání je ukončeno, pokud nebyl v posledním kroku nalezen
žádný nový pixel oblasti nebo pokud proběhl stanovený počet cyklů prohledávání.
V grafu se zobrazí model s vybarvenou vybranou oblastí (obr. 3.3b). Dokud uži-
vatel neklikne mimo oblast grafu, je útlum tkáně nastaven stále na stejnou hodnotu
a semínko lze zadávat opakovaně, vždy po ukončení vyplňování předcházející oblasti.
3.3.4 Export modelu
Stiskem tlačítka pbExport_model (v GUI označeném jako Export modelu) se zavolá
funkce pbExport_model_Callback. Funkce si načte aktuální model, všechny křivky,
tzn. pixely v obraze s hodnotou nula, nahradí hodnotou útlumu nastavenou pro sval.
Sval sousedí se všemi tkáněmi, proto se jedná o nejsnadnější variantu potlačení křivek
(obr. 3.12b).
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Po uložení modelu do proměnné model.mat se objeví tlačítko pbVpred (v GUI
označeném jako Vpřed). Jeho stiskem uživatel spustí funkci pbVpred_Callback,
která zviditelněním a skrytím jednotlivých prvků uživatelského prostředí provede
přechod do další části nazvané Tvorba DCE.
(a) Reálný snímek (b) Model
Obr. 3.4: Srovnání reálného snímku použitého pro tvorbu křivek a vytvořeného mo-
delu s doplněným nádorovým ložiskem.
3.4 Tvorba DCE-CT vyšetření
V následujícím kroku je vytvořený model anatomického snímku využit jako zák-
lad pro simulaci dynamického kontrastního vyšetření. Z anatomického modelu je
vytvořena série časových snímků se simulovanou časově-kontrastní křivkou pro ná-
dor plic. Vytvořené vyšetření lze ukládat a načítat ve formátu DICOM.
3.4.1 Časově-kontrastní křivka
Pro modelování časově-kontrastních křivek se používá výpočet zesílení kontrastu 𝐶
ve snímané scéně v závislosti na čase 𝑡 pomocí modifikované logistické funkce
𝐶(𝑡) = 𝑃2 + 𝑃5 · 𝑡1 + 𝑒(−𝑃4·(𝑡−𝑃3)) + 𝑃1. (3.5)
Parametry 𝑃𝑖 charakterizují tvar křivky. 𝑃1 aproximuje hodnotu útlumu ve tkáni
před podáním kontrastní látky. 𝑃2 je hodnota koncentrace získaná jako průnik osy
y a tečny sestupné části křivky, po odečtení počátečního útlumu 𝑃1. 𝑃3 udává čas
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objevení maxima, 𝑃4 maximum křivky a 𝑃5, pokud je menší než nula, udává strmost
poklesu koncentrace kontrastní látky během jejího vymývání z tumoru [29, 37].
3.4.2 Modelování časově-kontrastní křivky
Stiskem tlačítka pbKrivka_vychozi (v GUI označeném jako Výchozí křivka), které
se nachází v oblasti uipanelKontrastkrivka (v GUI označené jako Kontrastní
křivka), se volá funkce pbKrivka_vychozi_Callback. Funkce vytvoří obraz tvoře-
ný samými jedničkami a zobrazí ho v grafu. Dále vypočte průběh časově-kontrastní
křivky dle rovnice (3.5) s hodnotami parametrů uvedených v tabulce 3.2 a zobrazí








Tab. 3.2: Nastavené hodnoty parametrů výchozí časově-kontrastní křivky.
Uživatel může parametry časově-kontrastní křivky P1 až P5 měnit pomocí po-
suvníků slP1 až slP5 (v GUI označené jako P1 až P5). Každá změna P1 zavolá
funkci slP1_Callback, která využívá skript krivka_prepocti. Funkce zjistí novou
hodnotu P1 a spočítá pro ni průběh změněné časově-kontrastní křivky, uloží ji a
vykreslí do okna grafu. Obdobně pracují i ostatní posuvníky parametrů P2 až P5.
Graf s průběhem časově-kontrastní křivky lze uložit. Stiskem tlačítka pbUloz-
_kontrast_krivku (v GUI označeném jako Uložit křivku) se spustí funkce pb-
Uloz_kontrast_krivku_Callback. Funkce otevře okno grafu, které není pro uži-
vatele viditelné, zjistí aktuální průběh křivky, vykreslí ji do grafu, popíše osy a uloží
ji jako obrázek do souboru Kontrastni_krivka.png v aktuálním adresáři. Poté
okno grafu opět uzavře. Úspěšné uložení je oznámeno v dialogovém okně.
3.4.3 Vytvoření snímků
Tvorba snímků simulujících dynamické kontrastní CT vyšetření probíhá v oblasti
uživatelského prostředí uipanelDCE (v GUI označeném jako Práce s DCE-CT). Po
vytvoření požadovaného průběhu časově-kontrastní křivky pomocí posuvníků slP1
až slP5 uživatel výběrem tlačítka pbSnimky_vytvorit (v GUI označeném jako
Tvorba snímků) spustí funkci pbSnimky_vytvorit_Callback. Funkce zobrazí do
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Obr. 3.5: Výchozí časově-kontrastní křivka. Zelenými úsečkami jsou vyznačené časy
a příslušné hodnoty na časově-kontrastní křivce použité pro tvorbu snímků DCE-CT
vyšetření.
grafu uživatelem načtený nebo dříve vytvořený model. Dále se ověří zadání potřebné
časově-kontrastní křivky, pokud nebyla uživatelem vytvořena, nastaví se automatic-
ky na výchozí hodnoty parametrů.
Uživatel klikne myší do oblasti tumoru a nejbližší pixel se stane semínkem.
Funkce okoli.m se opět použije pro narůstání oblasti, tedy přebarvování tumoru.
Funkce se volá s prahem rovným hodnotě útlumu semínka v modelu. Hodnota
útlumu, kterou je oblast tumoru vyplňována, se rovná hodnotě časově-kontrastní
křivky v prvním zadaném časovém okamžiku.
Výběr oblasti tumoru narůstáním probíhá pouze pro tvorbu prvního snímku.
Souřadnice všech pixelů nádoru se uloží do proměnné. Pro další snímky stačí útlum
v daných bodech nahradit hodnotou časově-kontrastní křivky pro daný čas (obr.
3.5). Celkem je vytvořeno 30 snímků, které modelují dynamické kontrastní vyšetření,
které zjišťuje změnu hodnot útlumu kontrastní látky od jejího podání až do deseti
minut po vpichu.
Během tvorby snímků se uživateli zobrazuje procentuální postup programu v wait-
baru pokrok, v něm se zobrazuje aktuálně vytvářený snímek.
Všechny snímky se uloží do proměnných ve formátu .mat v aktuální složce
a simulují tak snímky vzniklé při kontrastním dynamickém vyšetření. Zároveň se
snímky uloží i do matice_snimku. Dále vznikají i dva vektory obsahující třicet nul
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vektor_translace a vektor_rotace. Všechny tři proměnné jsou důležité pro další
zpracování vyšetření.
(a) Model v čase 80 s (b) Model v čase 116 s
(c) Model v čase 148 s (d) Model v čase 228 s
Obr. 3.6: Ukázka snímků vytvořeného dynamického kontrastního CT vyšetření.
3.4.4 Procházení a přehrávání snímků
Pokud jsou před spuštěním programu v aktuálním adresáři uložené snímky, nebo
jakmile jsou uživatelem vytvořeny, zobrazí se v uživatelském prostředí další tři prvky
- tlačítka pbPrehrat (v GUI označené ikonou „play“) a pbVpred (v GUI označeném
jako Vpřed) a posuvník slSnimky.
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Používáním posuvníku SlSnimky volá uživatel funkci SlSnimky_Callback. Funk-
ce zjistí hodnotu na posuvníku, zaokrouhlí ji na celé číslo, načte a zobrazí příslušný
snímek vyšetření. Zároveň se číslo snímku vypisuje v textovém poli tSnimek.
Pokud chce uživatel přehrát celé vyšetření, aby mohl pozorovat změnu útlumu
v tumoru, zvolí tlačítko pbSnimky_prehrat (v GUI označeném jako DCE-CT), které
zavolá funkci pbSnimky_prehrat_Callback. Funkce nejprve načte všechny uložené
snímky a potom je s časovým zpožděním zobrazuje v osách grafického prostředí.
Jelikož změny útlumu mezi snímky jsou tak malé, že nejsou na první pohled patrné,
posunuje se pro lepší přehled uživatele zároveň se zobrazováním snímku v grafu po-
suvník SlSnimky a číslo aktuálně zobrazovaného snímku se vypisuje v poli tSnimek.
Stejnou funkci má i tlačítko pbPrehrat, které přes svou funkci pbPrehrat_Call-
back volá pbSnimky_prehrat_Callback. Tlačítko je však narozdíl od předchozího
viditelné ve všech třech částech uživatelského prostředí.
3.4.5 Ukládání a nahrávání vyšetření
Vyšetření v aktuálním adresáři je možné uložit do libovolné složky. Pro tyto účely
je připraven adresář Vyšetření s předem vytvořenými ukázkami dat.
Stiskem tlačítka pbUloz_vysetreni (v GUI označeném jako Uložit vyšetření)
se spustí funkce pbUloz_vysetreni_Callback. Pokud složka Vyšetření chybí, funk-
ce ji vytvoří. Uživateli se zobrazí nabídka s možností vybrat si a případně vytvořit
složku pro své vyšetření.
Následně se každý snímek aktuálně vytvořeného vyšetření načte, převede a uloží
ve formátu DICOM. Současně se do vybrané složky uloží i nezbytné proměnné
matice_snimku.mat, vektor_translace.mat a vektor_rotace.mat.
Postup ukládání snímku uživatel sleduje pomocí waitbaru pokrok, který zo-
brazuje číslo ukládaného snímku.
Obdobně je možné načíst dříve uložené vyšetření. Tlačítko pbNacti_vysetreni
(v GUI označeném jako Načíst vyšetření) zavolá funkci pbNacti_vysetreni-
_Callback. Uživatel v zobrazeném okně vybere složku s požadovaným vyšetřením.
Každý snímek je načten z formátu DICOM a uložen do aktuálního adresáře. Se
snímky se načtou i proměnné matice_snimku, vektor_translace a vektor_rota-
ce, které se musí převést zpět do původního formátu pro další práci s nimi. Stejně
jako u ukládání i načítání snímku lze sledovat ve waitbaru.
Po vytvoření vyšetření se může uživatel pomocí tlačítka pbVpred posunout do
další části grafického prostředí nazvané Pohyb a šum.
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3.5 Přidání pohybu a šumu do DCE-CT vyšetření
V dalším kroku může uživatel v oblasti uipanelSum (v GUI označené jako Šum)
přidávat do snímků modelujících dynamické kontrastní vyšetření šum dle zadané
modulační křivky jeho výkonového spektra a zvolené směrodatné odchylky. Vyge-
nerovaný náhodný šum se přidává do jednotlivých projekcí, jejichž počet si uživatel
může zvolit stejně jako rekonstrukční filtr pro filtrovanou zpětnou projekci. Dále lze
simulovat pohyb pacienta ve vybraných snímcích pomocí translace a rotace v části
nazvané uipanelTransformace (v GUI označené jako Transformace).
3.5.1 Rigidní geometrické transformace obrazu
Geometrickou transformací nazýváme jednoznačné zobrazení, tj. předpis T, který
každé poziční souřadnici r=[x,y] výchozího obrazu přiřadí poziční souřadnici r’=[x’,y’]
ve výsledném obraze:
r′ = T (r). (3.6)
Hodnota jasu transformovaného obrazu f(x’,y’) je stejná jako hodnota v originál-
ním obraze f(x,y) pouze přemístěná do nové pozice:
f (r′) = f (T (r)). (3.7)
Pokud existuje zpětná, tzv. ireversibilní transformace 𝑇−1, potom informační
obsah transformovaného obrazu zůstává zachován a obraz je možné restaurovat:
r = 𝑇−1(r′). (3.8)
Rigidní (tuhé) transformace mění pouze polohu objektu vůči souřadnicovým
osám, jeho velikost zůstává zachovaná. Patří mezi ně posunutí a rotace.
Transformace posunutí neboli translace je určena vektorem posunutíΔ = [Δ𝑥,Δ𝑦].
Souřadnice bodů se transformují rovnicí:
r′ = r+Δr. (3.9)








Otočení neboli rotace okolo počátku souřadného systému je určena úhlem otáčení
𝜃. Nové souřadnice r’=[x’,y’] získáme:
𝑥′ = 𝑥 · 𝑐𝑜𝑠𝜃 − 𝑦 · 𝑠𝑖𝑛𝜃, (3.11)
𝑦′ = 𝑥 · 𝑠𝑖𝑛𝜃 + 𝑦 · 𝑐𝑜𝑠𝜃. (3.12)






⎞⎟⎟⎠ [35, 36]. (3.13)
3.5.2 Interpolace
Z hlediska definice geometrických transformací je obraz spojitý v prostoru. Všechny
transformace však provádíme v diskrétním prostředí, kde známe pouze hodnoty
jasu v bodech diskrétní mřížky. Pokud jsou po transformaci uzlové body vzorkovací
mřížky posunuté do neceločíselných hodnot, určujeme hodnoty intensity na základě
známých hodnot v nejbližším okolí pomocí interpolace.
Nejjednodušší je interpolace nultého řádu, metodou nejbližšího souseda. V dvoj-
rozměrném prostoru vytvoříme kolem každého pixelu čtverec o straně délky stejné
jako je vzdálenost mezi pixely vyplněný jasem odpovídajícího pixelu. Hodnotu jasu
v požadovaném bodě mimo souřadnice pixelu nahradíme hodnotou ze čtverce, ve
kterém leží. Jinými slovy bereme jas z bodu mřížky původního obrazu, který má od
hledaného bodu nejmenší vzdálenost.
Při lineární interpolaci najdeme hodnotu jasu v bodě Q jako vážený průměr dvou
sousedních bodů A,B:
𝑓(𝑄) = 𝑓(𝐴) + (𝑓(𝐵)− 𝑓(𝐴)) |𝑄− 𝐴||𝐵 − 𝐴| . (3.14)
Bilineární interpolace je separabilní procedura. Nejprve se provede lineární in-
terpolace ve směru osy x:
𝑓𝑥,𝑗 = 𝑓𝑖,𝑗 + (𝑥− 𝑖)(𝑓𝑖+1,𝑗 − 𝑓𝑖,𝑗), (3.15)
poté lineární interpolace získaných hodnot ve směru osy y:
𝑓 ′(𝑥, 𝑦) = 𝑓𝑥,𝑗 + (𝑦 − 𝑗)(𝑓𝑥,𝑗+1 − 𝑓𝑥,𝑗). (3.16)
Kubická interpolace zajišťuje hladší průběh interpolovaných hodnot. Místo li-
neární funkce používá polynomy třetího řádu.
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Bikubická interpolace využívá interpolaci nejbližších čtyř bodů bikubickou plo-
chou:





𝑎𝑘𝑙 · 𝑥𝑘 · 𝑦𝑙, (3.17)
koeficienty 𝑎𝑘𝑙 se vypočtou z podmínek pro funkční hodnoty a pro návaznost
sousedních ploch - směrových derivací v krajních bodech[35, 36].
3.5.3 Transformace snímku
Pokud chce uživatel simulovat pohyb pacienta během vyšetření, má možnost kom-
binovat translaci a rotaci.
Použitím posuvníku slTranslace (v GUI označeném jako Translace) se volá
funkce slTranslace_Callback. Funkce zjistí snímek aktuálně zobrazený v okně
grafu a hodnotu posunu nastavenou na posuvníku, kterou zaokrouhlí na celá čísla
a vypíše do textového okna tTranslace2 nad posuvník jako počet pixelů translace.
Maximální rozsah posunutí je nastaven na 50 pixelů doprava i doleva.
Příslušný snímek se načte pomocí funkce snimek_nahrat. Vstupním parametrem
je číslo snímku. Funkce snímek načte z aktuálního adresáře, převede ho do formátu
vhodného pro další zpracování a pošle na výstup.
Nový snímek je tvořený pouze pozadím originálu, tedy jeho minimální hodnotou
útlumu. Útlum se ve všech pixelech té části originálního snímku, která po posunutí
zůstává viditelná, přepíše do nového snímku přes hodnoty pozadí.
Upravený snímek je zobrazen v oblasti grafu (obr. 3.7a), ale není uložen. Je určen
pouze pro představu uživatele.
Podobně nastavením posuvníku slRotace (v GUI označeném jako Rotace) se
spustí funkce slRotace_Callback. Funkce zjistí číslo snímku vykresleného v osách
uživatelského prostředí a zjistí hodnotu nastavenou na posuvníku, kterou vypíše
do textového okna tRotace2 nad posuvník jako počet stupňů pro rotaci obrazu.
Maximální hodnota otočení je nastavena na mínus deset až deset stupňů.
Daný snímek se načte funkcí snimek_nahrat. Nový snímek se otočí pomocí
funkce imrotate z knihovny Image Processing Toolbox. Vstupními parametry funkce
je originální obraz, úhel otočení ve stupních a volitelně i metoda interpolace nově
vzniklých bodů mřížky. Možnosti interpolace jsou metoda nejbližšího souseda, bi-
lineární a bikubická interpolace. V uvedené práci byla zvolena bilineární interpo-
lace jako nejlepší kompromis mezi délkou výpočetního času a výsledným vzhledem
otočeného snímku. Výstupem funkce je zrotovaný obraz.
Vedlejším produktem interpolace je vznik bílého pruhu v částech obrazu, kde
se nachází hranice původního obrazu otočeného o daný úhel. Tento bílý okraj je
51
odstraněn pomocí funkce imclearborder, také z knihovny Image Processing Tool-
box.
Je vytvořena pomocná matice logických jedniček o velikosti 500 x 500. Následně
je zvětšena na velikost snímku 512 x 512 px přidáním orámování okolo celé matice
pruhem tvořeným nulami. Takto vzniklý obraz s okrajem je otočen se stejnými
parametry, jako snímek z vyšetření.
Funkce imclearborder má vstupní parametry otočený obraz logických hodnot
a číslo čtyři. Funkce potlačuje struktury světlejší než je okraj vstupního obrazu
v čtyřokolí bodů okraje. Po drobné úpravě je využita tak, že nahradí v otočeném
snímku vyšetření všechny hodnoty světlejší než okraj logického obrazu hodnotami
pozadí.
Otočený aktuální snímek je opět bez uložení zobrazen v okně grafu (obr. 3.7b).
(a) Translace snímku (b) Rotace snímku
Obr. 3.7: Ukázka uplatnění rigidních geometrických transformací ve snímku
vytvořeného DCE-CT vyšetření.
Při používání posuvníku slSnimky pro přepínání mezi jednotlivými snímky se
zároveň číslo snímku vypisuje do editovatelných textových oken eOd_snimku (v GUI
označeném jako Rozdělit mezi snímky:) a eDo_snimku (v GUI označeném jako
až). Z nich se při volání funkcí pro rotaci a translaci snímků zjišťuje první transfor-
movaný snímek.
Pokud uživatel čísla nezmění, potom se transformace daná hodnotou na posuv-
níku uplatní ve všech snímcích počínaje aktuálně zobrazeným snímkem až po konec
vyšetření. Pokud však nechce skokovou změnu snímků, je možné políčka editovat.
Při zadání dvou různých čísel do oken eOd_snimku a eDo_snimku se transfor-
mace rozloží mezi jednotlivé snímky tak, že v posledním snímku před menším z uve-
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dených čísel je transformace nulová a potom roste s konstantním krokem získaným
podělením velikosti transformace počtem snímků, mezi které se má rozdělit. Ve
všech snímcích za větším z čísel snímků je transformace již dle hodnoty nastavené
na posuvníku.
3.5.4 Translace
Stiskem tlačítka pbTranslace (v GUI označeném jako Posunout) se zavolá funkce
pbTranslace_Callback. Funkce zjistí a zaokrouhlí počet pixelů pro posunutí. Dále
se zjistí čísla snímků z oken eOd_snimku a eDo_snimku a načte se proměnná mati-
ce_snimku.
Funkce je rozdělená do dvou cyklů. V prvním se transformují snímky dané hod-
notami Od a Do. Pro každý snímek je volaná funkce transformace.m. Vstupní
parametry funkce jsou čísla snímků Od, Do, hodnota posunu, číslo aktuálně trans-
formovaného snímku a parametr 1, který označuje translaci. Výstupními parametry
je počet pixelů pro translaci a velikost úhlu pro rotaci.
Funkce načte pomocné vektory vektor_translace a vektor_rotace. Vypočte se
pořadí snímku vzhledem k prvnímu, který se bude posunovat. Dále se zjistí velikost
kroku translace vzhledem k velikosti posunutí a počtu snímku, mezi které se má
postupně rozdělovat.
Velikost otočení snímku se zjistí jako hodnota uložená ve vektor_rotace na
pozici odpovídající transformovanému snímku.
Dále se vypočte aktuální velikost posunutí pro daný snímek. Celková velikost
posunutí nesmí přesáhnout padesát pixelů doprava ani doleva. Proto se musí testo-
vat. Pokud je celková velikost posunutí získaná součtem čísla uloženého ve vektor-
_translace na pozici aktuálního snímku a nově vypočteného menší než toto maxi-
mum, je pozice ve vektoru přepsána součtem a poslána na výstup funkce. Pokud je
hodnota větší, vždy se upraví na padesát pixelů.
Funkce pbTranslace_Callback poté pro zjištěné hodnoty posunutí a otočení
provede nejprve rotaci snímku a následně otočený snímek posune dle algoritmů
uvedených u funkcí slRotace_Callback a slTranslace_Callback.
Nový snímek se uloží v aktuálním adresáři na místo starého, ale v matice_snimku
zůstávají obrazy netransformované, aby bylo možné transformace používat opako-
vaně bez ztráty informace o útlumu v pixelech, které jsou při některých nastaveních
parametrů mimo snímek.
Obdobně funguje i druhý cyklus pro zbylé snímky s jediným rozdílem, že se
velikost transformace ve snímcích nemění.
Uložené hodnoty vektorů jsou načteny a změněny pro správný chod programu.
Celý postup transformace snímků je zobrazován na waitbaru pokrok.
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3.5.5 Rotace
Použitím tlačítka pbRotace (v GUI označeném jako Otočit) se spustí funkce pbRo-
tace_Callback. Funkce zjistí z posuvníku slRotace velikost úhlu pro rotaci. Načte
pak hodnoty z oken eOd_snimku a eDo_snimku a proměnnou matice_snimku.
Stejně jako předchozí funkce, je také tato rozdělená do dvou cyklů pro snímky
s postupně se zvyšující rotací a s úplnou hodnotou otáčení. Jedinými rozdíly je vstup-
ní parametr funkce transformace - jednička je nahrazená číslem dvě označujícím
rotaci.
V tomto případě je výsledné posunutí rovno hodnotě ve vektor_translace a
zjišťuje se velikost otočení. Maximum nastavené pro rotaci je mínus deset až deset
stupňů.
3.5.6 Tvorba modulační křivky
Stisk tlačítka pbModulacni_krivka (v GUI označeném jako Výchozí křivka) se
spustí funkce pbModulacni_krivka_Callback. Funkce do os grafu s rozsahem nula
až jedna vykreslí normovanou modulační křivku výkonového spektra šumu.
Křivka je vytvořena interpolací pěti bodů pomocí funkce interp1 obsaženou
v MATLABu. Vstupními parametry jsou souřadnice bodů, průběh na ose x a metoda
interpolace, pro naši potřebu byla zvolena kubická Hermitova interpolace. Výstupem
je průběh modulační křivky (obr. 3.8). Souřadnice bodů výchozí křivky jsou uvedeny
v tabulce 3.3.
x 0 0,25 0,5 0,75 1
y 0 0.25 0,1 0.03 0
Tab. 3.3: Pětice bodů pro interpolaci výchozí modulační křivky výkonového spektra
šumu.
Křivka se vykreslí do grafu. Její vnitřní body jsou přetahovatelné, aby uživatel
mohl upravovat jejich pozici. Po změně bodů použije tlačítko pbPrepocist_modu-
lacni_krivku (v GUI označeném jako Přepočítat) pro zavolání funkce pbPre-
pocist_modulacni_krivku_Callback. Funkce zjistí pozici nových bodů. Pokud je
kterýkoliv z nich mimo oblast grafu, přemístí ho na nejbližší okraj okna. Poté se stej-
ně jako v předchozí funkci interpolují nové body a křivka se vykreslí s pohyblivými
body.
Modulační křivku si uživatel může uložit. Stiskem tlačítka pbUloz_modulac-
ni_krivku (v GUI označeném jako Uložit křivku) se spustí funkce pbUloz_mo-
dulacni_krivku_Callback. Funkce otevře okno grafu, které není pro uživatele
viditelné. Zjistí aktuální průběh křivky, vykreslí ji do grafu, popíše osy a uloží ji
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Obr. 3.8: Výchozí modulační křivka výkonového spektra šumu.
Obr. 3.9: Symetrizovaná modulační křivka výkonového spektra šumu.
jako obrázek do souboru Modulacni_krivka.png v aktuálním adresáři. Potom okno
grafu opět uzavře. Úspěšné uložení je oznámeno v dialogovém okně.
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3.5.7 Parametry šumu
Pro zašumění vyšetření může uživatel kromě modulační křivky volit i směrodatnou
odchylku šumu. Uživatel může zadávat i počet projekcí a filtr pro filtrovanou zpětnou
projekci.
Počet projekcí snímku se zvolí pomocí posunutí slProjekce (v GUI označené
jako Projekce). Jeho použitím se zavolá funkce slProjekce_Callback. Funkce
pouze zjistí počet projekcí, zaokrouhlí je na celé číslo a vypíše nad posuvník do
textového okna tProjekce2. Rozsah posuvníku je nastaven na 50 až 450 projekcí.
Počet projekcí významně ovlivňuje výpočetní čas v následujícím přidávání šumu, ale
zlepšuje výsledný dojem snímku.
Směrodatná odchylka se nastavuje na posuvníku slSD (v GUI označeném jako
SD). Změna posuvníku volá funkci slSD_Callback, která zjišťuje nastavenou velikost
a vypisuje ji nad posuvník do okna tSD2.
Poslední možností je výběr filtru v listboxu lbFiltry. Přehled filtrů s jejich
frekvenčními charakteristikami je uveden na obr. 2.3.
Po volbě všech parametrů se mohou snímky zašumět. Pokud uživatel některý
z parametrů nenastaví, je vybrán z přednastavených hodnot. Kromě výchozí modu-
lační křivky je nastaven výchozí počet projekcí na 180, směrodatná odchylka 0.001
a Ram-Lak filtr.
3.5.8 Přidání šumu do obrazu
Stiskem tlačítka pbSum (v GUI označeném jako Zašumět) se zavolá funkce pbSum-
_Callback. Funkce si zjistí parametry modulační křivky, počet projekcí, směrodat-
nou odchylku a zvolený filtr. Načtou se proměnné matice_snimku, vektor_rotace
a vektor_translace.
Křivka se symetrizuje tak, že se před samotný průběh vloží ještě jednou s převrá-
ceným pořadím hodnot (obr. 3.9). Díky tomu dosáhneme nulové stejnosměrné složky.
V následujícím cyklu se načte snímek z matice_snimku. Pro nastavený počet
projekcí se vypočtou úhly pro projekce obrazu rozdělením stoosmdesáti stupňů po
konstantním kroku.
Poté se obraz pomocí funkce radon z knihovny Image Processing Toolbox převede
na soubor projekcí (obr. 3.10a). Vstupními parametry jsou snímek a úhly projekcí,
výstupem je matice projekcí.
Z modulační křivky se vyberou ekvidistatní body tak, aby jejich počet odpovídal
délce projekcí. Následně se repliky křivek vloží do matice dané délkou projekce a
počtem projekcí (obr. 3.11a).
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(a) Projekce (b) Zašuměné projekce
Obr. 3.10: Soubor projekcí snímku před a po přičtení matice vytvořeného šumu.
(a) Modulační matice (b) Náhodný šum (c) Modulovaný šum
Obr. 3.11: Úprava náhodně vygenerovaného šumu pomocí matice modulačních
křivek výkonového spektra šumu.
Šum je vypočítán vynásobením upravené směrodatné odchylky maticí náhodných
čísel vytvořenou pomocí funkce randn z knihovny Random Number Generation o ve-
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likosti stejné jako matice sinogramu (obr. 3.11b). Tato šumová matice je převedena
do amplitudového spektra a po složkách umocněna nadruhou, abychom přešli do
výkonového spektra šumu. Zatím se jedná o bílý Gaussovský šum.
Spektrum je upraveno vynásobením maticí modulačních křivek na požadovaný
tvar. Poté je odmocněno a převedeno zpět do prostorové oblasti (obr. 3.11c).
Výsledný šum je přičten k matici projekcí (obr. 3.10b), která je pomocí funkce
iradon převedena zpět na snímek. Vstupními parametry jsou matice zašuměného
obrazu, úhly projekcí a zvolený filtr. Protože reálný šum v CT datech je téměř
výlučně v oblasti těla pacienta, je obraz v místech, kde bylo v původním snímku
pozadí nahrazen jeho hodnotou útlumu.
(a) Reálný snímek (b) Model
Obr. 3.12: Srovnání reálného snímku použitého pro tvorbu hran modelu a za-
šuměného modelu s doplněným nádorovým ložiskem.
Zašuměný snímek (obr. 3.12) se uloží do proměnné matice_snimku. Poté je na
snímek použita rotace a následně translace dle velikosti hodnot ve vektor_rotace
a vektor_translace. Výsledné snímky se uloží do aktuálního adresáře.
Celý postup zašumování snímků kontrastního vyšetření je zobrazován waitbarem
pokrok, který zobrazuje aktuálně zpracovávaný snímek.
V uživatelském prostředí se lze pohybovat pomocí tlačítek pbVpred a pbZpet.
V poslední části je tlačítko pbKonec, které zavolá funkci pbKonec_Callback, která
grafické prostředí uzavře.
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4 VALIDACE LÍCOVACÍCH ALGORITMŮ
4.1 Registrace obrazů
Registrace neboli lícování obrazů je proces hledání geometrické transformace, která
zajistí optimální překrytí dvou nebo více obrazů téže scény sejmutých v různou
dobu, z různých míst a/nebo různými senzory. Jedná se o geometrické zarovnání
dvou obrazů - referenčního a upravovaného. Rozdíly mezi obrazy jsou dané různými
podmínkami. V případě dynamického kontrastního vyšetření jsou změny způsobeny
především změnou útlumu kontrastní látky v různých časech snímání, ale i odliš-
nou polohou pacienta mezi jednotlivými snímky. Další možností může být srovnání
vyšetření provedených na různých tomografických přístrojích.
Většina registračních algoritmů je složena z posloupnosti následujících čtyř kroků.
Nejprve jsou rozpoznány význačné objekty v obou snímcích (např. hrany a hraniční
oblasti, obrysy a další) buď ručně, nebo automaticky. Pro další zpracování jsou tyto
struktury vyznačeny kontrolními body. Dalším postupem je stanovení podobností
mezi významnými strukturami v referenčním a testovaném obraze. Ze zjištěných
hodnot se vypočítají parametry pro transformační funkce, které se použijí na testo-
vaný obraz. Pokud dojde ke změně souřadnic, dopočítávají se chybějící pomocí in-
terpolace [38].
4.2 Testovací data
V uživatelském prostředí popsaném v předchozích kapitolách bylo vytvořeno několik
sad dynamických kontrastních tomografických dat. Pro možnost ohodnocení testo-
vaného registračního programu jsou všechna data vytvořená pomocí stejné časově-
kontrastní křivky a se stejnými parametry geometrického zkreslení. V prvních deseti
snímcích je uplatněna pouze různá velikost posunutí, v dalších deseti snímcích je
různě nastaveno otočení a v posledních deseti snímcích je použita translace i rotace.
Hodnoty lineárního součinitele útlumu v oblasti nádoru, počet pixelů posunutí a
velikost úhlu otočení každého snímku vyšetření jsou uvedeny v tabulce 4.1. Použitá
časově-kontrastní křivka je vykreslena na obrázku 4.1.
Pro všechny snímky byla vytvořena stejná modulační křivka výkonového spektra
šumu (obr. 4.2), náhodně vygenerovaný šum se však u jednotlivých sad dat liší. První
sada dat nebyla vůbec zašuměna. Pro výpočet všech zbývajících sad byl využit Ram-
Lak filtr, přičemž druhá, čtvrtá a šestá sada byla rekonstruována pomocí 80 projekcí
a třetí, pátá a sedmá sada využívá 220 projekcí. Druhá a třetí sada má směrodatnou
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odchylku přidaného šumu 0, 22%, čtvrtá a pátá sada 1, 42% a poslední dvě sady
2, 02%. Všechny parametry šumu jsou uvedeny v tabulce 4.2.
Tvorba dat
Snímek 𝐶𝑇čí𝑠𝑙𝑜 [HU] 𝑇 [px] 𝑅 [∘]
1 1076,4 2 0,00
2 1076,4 4 0,00
3 1076,4 5 0,00
4 1076,5 10 0,00
5 1076,6 15 0,00
6 1077,1 20 0,00
7 1077,6 17 0,00
8 1078,7 13 0,00
9 1080,5 11 0,00
10 1083,4 9 0,00
11 1087,5 0 0,95
12 1092,1 0 1,90
13 1096,3 0 2,86
14 1099,3 0 2,05
15 1101,1 0 1,23
Tvorba dat
Snímek 𝐶𝑇čí𝑠𝑙𝑜 [HU] 𝑇 [px] 𝑅 [∘]
16 1102,1 0 0,42
17 1102,5 0 -0,39
18 1102,6 0 -2,42
19 1102,6 0 -4,46
20 1102,4 0 -6,49
21 1102,3 2 -6,49
22 1102,1 4 -5,49
23 1101,9 6 -4,48
24 1101,8 8 -3,47
25 1100,3 12 -2,47
26 1098,8 14 -2,47
27 1097,2 16 0,07
28 1095,7 9 2,60
29 1094,2 9 2,60
30 1092,7 9 2,60
Tab. 4.1: Parametry útlumu v oblasti nádoru a transformací testovaných dat.
2.sada 3.sada 4.sada 5.sada 6.sada 7.sada
Projekcí 80 220 80 220 80 220
𝛿 0, 22% 0, 22% 1, 42% 1, 42% 2, 02% 2, 02%
Filtr Ram-Lak Ram-Lak Ram-Lak Ram-Lak Ram-Lak Ram-Lak
Tab. 4.2: Parametry šumu a filtrované zpětné projekce použité pro tvorbu dat.
4.3 Testování registračního algoritmu
Testovaný rigidní regitrační algoritmus s optimalizací pomocí kontrolovaného náhod-
ného prohledávání s pevně nastaveným počtem 300 iterací byl postupně použit na
všechny sady dat. Snímky 2-30 každé sady byly postupně lícovány s prvním snímkem
příslušného vyšetření. Výsledkem algoritmu jsou odhadnuté parametry posunutí a
otočení, potřebné pro transformaci testovaného snímku ke slícování s referenčním
prvním snímkem. Všechny výsledné parametry registračního algoritmu jsou uvedeny
v tabulce 4.3.
Výsledné parametry translace a rotace získané registračním programem byly
srovnány s originálním nastavením parametrů, absolutní hodnoty odchylek, tj. roz-
díly parametrů odhadnutých lícovacím algoritmem a skutečných parametrů jsou
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Obr. 4.1: Časově-kontrastní křivka použitá pro tvorbu dat.
uvedeny v tabulce 4.4. V posledním řádku tabulky je vypočten průměr hodnot ab-
solutních hodnot rozdílů z každého sloupce, který představuje průměrnou chybu re-
gistračního algoritmu pro danou transformaci snímků se známými parametry šumu.
Z tabulky odchylek byly vytvořeny krabicové grafy, do kterých byly přidány průměry
příslušného množství dat (obr. 4.3, 4.4).
Z krabicových grafů odchylek translace všech sad dat rozdělených podle čísel
snímků na obrázku 4.3 je patrné, že v prvních deseti snímcích, kde bylo z trans-
formací použito pouze posunutí, je nejmenší rozdíl mezi odchylkami. Pro první,
druhou, čtvrtou a šestou sadu dat, tedy pro data bez šumu a data s nižším použitým
množstvím projekcí je vzdálenost prvního a třetího kvartilu vždy větší než pro
odpovídající sadu dat se stejnou směrodatnou odchylkou šumu a větším množství
projekcí, všechny odchylky jsou po zaokrouhlení rovné dvěma pixelům. Ve snímcích
jedenáct až dvacet, kde nebyla translace vůbec použita jsou průměry odchylek při-
bližně stejné a opět kolem 2px, ale dolní a horní kvartil a extrémní hodnoty jsou
od sebe výrazně dále, odchylky mají tedy mnohem odlišnější hodnoty. V posledních
deseti snímcích, kde byla použita translace zároveň s rotací je rozložení kvartilového
grafu ještě širší, přesto je průměr odchylek z daných snímků nejmenší ze všech tří
krabicových grafů. Navíc je u sad dat se stejnou směrodatnou odchylkou šumu větší
průměr odchylek u sad s menším počtem použitých projekcí.
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Obr. 4.2: Modulační křivka výkonového spektra šumu použitá pro tvorbu dat.
Při pohledu na krabicové grafy vytvořené z absolutních odchylek rotace dle
čísel snímku na obrázku 4.4 je na první pohled patrný růst velikosti odchylek mezi
skupinami snímků (pozor na jiný rozsah osy y u prvního grafu, je zvětšen kvůli
viditelnosti detailů). V prvních deseti snímcích, na které nebyla rotace vůbec uplat-
něna, jsou odchylky nepatrné, po zaokrouhlení jsou dokonce nulové. V další desítce
snímků odchylka zřetelně stoupá, není však patrný žádný významný rozdíl mezi
sadami dat. Pro posledních deset snímků, které jsou posunuté i otočené jsou od-
chylky a vzdálenosti extrémních hodnot největší, mezi sadami dat se opět neliší.
Z dosažených výsledků lze vyvozovat, že testovaný registrační algoritmus lépe
lícuje snímky, které jsou oproti originálu posunuté, než otočené, u kterých nedosahuje
žádných prokazatelných úspěchů registrace. Dále je zřejmé, že lepších výsledků
dosahuje, pokud je pro tvorbu šumu za stejných ostatních podmínek použit větší
počet projekcí. Nejmenších odchylek pro translaci překvapivě dosahuje ve snímcích,
kde je kombinovaná s rotací, kterou v nich ale naopak registruje s největšími od-
chylkami od skutečných hodnot.
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Obr. 4.3: Krabicový graf absolutních rozdílů dat od skutečných hodnot posunutí.































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































Cílem diplomové práce bylo vytvořit dvojrozměrný model jednoho řezu CT dat
z oblasti hrudního koše, vytvořit ze snímku časovou řadu kontrastních dat simulu-
jících perfuzní vyšetření a modifikací časově-kontrastní křivky v oblasti plic simulo-
vat nádor. Dále pomocí rigidních geometrických transformací modelovat ve snímcích
pohyb pacienta a přidat náhodný šum typický pro tomografická data.
Teoretická část práce se zmiňuje o plicních nádorech a angiogenezi, důležitém
jevu doprovázejícím zhoubná nádorová onemocnění, kterou se snažíme pomocí dy-
namických kontrastních dat zachytit. Dále se věnuje tvorbě tomografických dat
z projekcí a typickému formátu, který slouží pro práci s medicínskými daty. Zabývá
se dynamickým kontrastním CT vyšetřením, časově-kontrastní křivkou, parametry,
které se z ní dají odvodit a důležitostí správného podání kontrastní látky a načasování
skenování jednotlivých snímků v čase. Posledním rozebíraným tématem je šum a
artefakty, které jsou typické pro CT data.
V praktické části byl v programovém prostředí Matlab vytvořen program s gra-
fickým uživatelským prostředím. Program umožňuje načíst reálný snímek ve for-
mátu DICOM a na jeho podkladě vytvořit pomocí Beziérových křivek veškeré hrany
v obraze. Pomocí regionově orientované segmentace a nastavených hodnot útlumu
v jednotlivých oblastech, které se mohou v oblasti hrudníku objevit, získaných z reál-
ných dat, lze vytvořený model vyplnit.
Pomocí rozšířené logistické funkce je možné modelovat libovolnou časově-kon-
trastní křivku s průběhem typickým pro změnu zesílení kontrastní látky v nádorové
tkáni plic. Přidáním křivky do oblasti nádoru je možné vytvořit časovou řadu snímků
simulujících dynamické kontrastní vyšetření v oblasti plic. Vyšetření si lze přehrát,
prohlížet po jednotlivých snímcích, uložit ve formátu DICOM a v případě potřeby
znovu načíst.
V modelu lze simulovat pohyb pacienta pomocí rigidních geometrických transfor-
mací. Posunutí a otočení lze uplatnit na jednotlivé nebo všechny snímky s možností
postupného rozložení transformace mezi snímky pro simulaci plynulého pohybu
v rámci vyšetření.
Šum typický pro dynamická kontrastní tomografická data je přidán do snímků
pomocí modulační křivky výkonového spektra požadovaného náhodného šumu, kte-
rou si definuje sám uživatel. Dále si může zvolit počet projekcí pro dosažení korelo-
vaného šumu, velikost směrodatné odchylky náhodného šumu a rekonstrukční filtr
pro filtrovanou zpětnou projekci.
O správnosti šumu přidaného do modelovaných snímků svědčí pruhový artefakt
zřetelně vystupující ve svalové tkáni pacienta a typický vzhled dat, která jsou ko-
relovaná s obsahem obrazu.
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Funkčnost modelu byla prokázána testováním rigidního regitračního algoritmu
s optimalizací pomocí kontrolovaného náhodného prohledávání s pevně nastaveným
počtem iterací, který je umístěn mezi skripty na přiloženém CD. Pomocí trans-
formací a zvyšování šumu bylo možné sledovat změnu přesnosti výsledků daného
programu.
V budoucnu by mohla být práce rozšířena o další transformace a metody pro
reálnější vzhled snímku, například generováním syntetické textury typické pro plicní
parenchym nebo pro trabekulární část kostí.
67
LITERATURA
[1] ELIÁŠ, P., P. MÁCA, J. NEUWIRTH a V. VÁLEK. Moderní diagnostické
metody. II. díl, Výpočetní tomografie. Brno: Institut pro další vzděláváni pra-
covníků ve zdravotnictví, 1998. ISBN 80-7013-294-9.
[2] FERDA, J., M. NOVÁK a B. Kreuzberg. Výpočetní tomografie.Praha: Galén,
2002. ISBN 80-246-0567-8.
[3] CHUDÁČEK, Zdeněk. HRCT plic - technika vyšetření, CT anatomie, základní
typy patologických nálezů. Medicína pro praxi. 2010, roč. 7, č. 6 a 7, s. 299-302.
[4] SPIRO, Stephen G. a Gerard A. SILVESTRI. One Hundred Years of Lung
Cancer. American Journal of Respiratory and Critical Care Medicine. 2005,
vol. 172, iss. 5, s. 523-529. DOI: 10.1164/rccm.200504-531OE.
[5] SOUČEK, Miroslav, Jindřich ŠPINAR a Petr SVAČINA. Vnitřní lékařství pro
stomatology. 1. vyd. Praha: Grada, 2005, 380 s. ISBN 80-247-1367-5.
[6] NAVRÁTIL, Leoš et al. Vnitřní lékařství: pro nelékařské zdravotnické obory. 1.
vyd. Praha: Grada, 2008, 424 s. ISBN 978-802-4723-198.
[7] KLENER, Pavel. Angiogeneze a nádorová onemocnění. Remedia. 2002, roč. 12,
č. 1, s. 2-8. ISSN 0862-8947.
[8] KLENER, Pavel. Angiogeneze jako součást nádorového "ekosystému"a možnosti
jejího ovlivnění. Klinická Onkologie. 2010, roč. 23, č. 1, s. 14-20. ISSN 1802-
5307.
[9] LUKEŠOVÁ, Š., O. KOPECKÝ, J. DVOŘÁK, D. HLÁVKOVÁ a V.
VROBLOVÁ. Nádorová angiogeneze. Vnitřní lékařství . 2006, roč. 52, č.9, s.
797-800. ISSN 1801-7592.
[10] FONTANINI, G., M. LUCCHI, S. VIGNATI, A. MUSSI, F. CIARDIELLO,
M. DE LAURENTIIS, S. DE PLACIDO, F. BASOLO, C. A. ANGELETTI a
G. BEVILACQUA. Angiogenesis as a Prognostic Indicator of Survival in Non-
Small-Cell Lung Canrcinoma: a Prospective Study. Journal of the National
Cancer Institute. 1997, vol. 89, iss. 12, s. 881-886. ISSN 0027-8874.
[11] HOEBEN, A., B. LANDUYT, M. S. HIGHLEY, H. WILDIERS, A. T. VAN
OOSTEROM a E. A. DE BRUIJN Vascular Endothelial Growth Factor and
Angiogenesis. Pharmacological Reviews. 2004, vol. 56, iss. 4, s. 549-580. ISSN
0031-6997.
68
[12] PAPETTI, Michael a Ira M. HERMAN. Mechanisms of normal and tumor-
derived angiogenesis. American Journal of Physiology: Cell Physiology. 2002,
vol. 282, iss. 5, s. C947–C970. ISSN 0363-6143.
[13] DRASTICH, Aleš. Tomografické zobrazovací systémy. 1. vyd. Brno: VUT, 2004,
208 s. ISBN 80-214-2788-4.
[14] NASSER, M. ABBASI. A small note on Matlab iradon and the all-at-once
vs. the one-at-a-time method [online]. [cit. 2013-05-02]. Dostupné z: ℎ𝑡𝑡𝑝 :
//12000.𝑜𝑟𝑔/𝑚𝑦_𝑛𝑜𝑡𝑒𝑠/𝑛𝑜𝑡𝑒_𝑜𝑛_𝑟𝑎𝑑𝑜𝑛/𝑛𝑜𝑡𝑒_𝑜𝑛_𝑟𝑎𝑑𝑜𝑛/𝑛𝑜𝑡𝑒_𝑜𝑛_𝑟𝑎𝑑𝑜𝑛.ℎ𝑡𝑚.
[15] LÉKAŘSKÁ FAKULTA UP. Klinika Nukleární Medicíny [online]. [cit. 2013-
05-02]. Dostupné z: http://www.lf.upol.cz/menu/struktura-lf/kliniky/klinika-
nuklearni-mediciny/pedagogicka-cinnost/.
[16] DUKE UNIVERSITY Virtual Imaging Laboratory [online]. [cit. 2013-05-02].
Dostupné z: http://dukemil.egr.duke.edu/
[17] UNIVERSITY OF SOUTH CAROLINA. McCausland Cen-
ter For Brain Imaging [online]. [cit. 2013-05-02]. Dostupné z:
http://www.mccauslandcenter.sc.edu/
[18] PETRALIA, G., L. BONELLO, S. VIOTTI, L. PREDA, G. D’ANDREA a M.
BELLOMI. CT perfusion in oncology: how to do it. Cancer Imaging. 2010, vol.
10, iss. 1, s. 8-19. ISSN 1470-7330.
[19] MILES, K. A. Molecular imaging with dynamic contrast-enhanced computed
tomography. Clinical Radiology. 2010, vol. 65, iss. 7, s. 549-556. ISSN 1365-
229X.
[20] MILES, K. A., T.-Y. LEE, V. GOH, E. KLOTZ, C. CUENOD, S. BISDAS, A.
M. GROVES, M. P. HAYBALL, R. ALONZI a T. BRUNNER. Current status
and guidelines for the assessment of tumour vascular support with dynamic
contrast-enhanced computed tomography. European Radiology. 2012, vol. 22,
iss. 7, s. 1430-1441. ISSN 1432-1084.
[21] KOH, T. S., S. BISDAS, D. M. KOH a CH. H. THNG. Fundamentals of Tracer
Kinetics for Dynamic Contrast-Enhanced MRI. Journal of Magnetic Resonance
Imaging. 2011, vol. 34, iss. 6, s. 1262-1276. ISSN 1522-2586.
[22] FIESELMANN, Andreas; KOWARSCHIK, Markus; GANGULY, Arundhuti;
HORNEGGER, Joachim; FAHRIG, Rebecca. Deconvolution-Based CT and
MR Brain Perfusion Measurement: Theoretical Model Revisited and Practical
69
Implementation Details. International Journal of Biomedical Imaging. 2011,
vol. 2011. s. 1-20. DOI: 10.1155/2011/467563.
[23] MILES, K. A. Functional computed tomography in oncology. European Journal
of Cancer . 2002, vol. 38, s. 2079-2084. ISSN 0959-8049.
[24] BAE, Koyngtae T. Intravenous Contrast Medium Administration and Scan
Timing at CT: Consideration and Approches. Radiology. 2010, vol. 256, iss. 1,
s. 32-61. ISSN 1527-1315.
[25] MILES, K. A. Tumour angiogenesis and its relation to contrast enhancement
on computed tomography: a review. European Journal of Radiology. 1999, vol.
30, iss. 3, s. 198-205. ISSN 0720-048X.
[26] VERSCHAKELEN, J. A., J. BOGAERT a W. DE WEVER. Computed to-
mography in staging for lung cancer. European Respiratory Journal. 2002, vol.
19, iss. 35, s. 40s-48s. ISSN 0904-1850.
[27] FRAIOLI F., M. ANZIDEI, F. ZACCAGNA, M. L. MENNINI, G. SERRA,
B. GORI, F. LONGO, C. CATALANO a R. PASSARIELLO. Whole-Tumor
Perfusion CT in Patients with Advanced Lung Adenocarcinoma Treated with
Conventional and Antiangiogenetic Chemotherapy: Initial Experience. Radiol-
ogy. 2011, vol. 259, iss. 2, s. 574-582. ISSN 1527-1315.
[28] LEE, T.-Y., T. G. PURDIE a E. STEWART. CT imaging of angiogenesis. The
Quarterly Journal of Nuclear Medicine. 2003, vol. 47, iss. 3, s. 171-187. ISSN
1125-0135.
[29] HACHAMA, M., A. DESOLNEUX, Ch. A. CUENOD a F. J. P. RICHARD.
A classifying registration technique for the estimation of enhancement curves
of DCE-CT scan sequences. Medical Image Analysis. 2010, vol. 14, s. 185-194.
ISSN 1361-8423.
[30] WANG F., B. LIU, L. ZHANG, D. LIU, Y. ZHAO, S. SHU, Y. GUO a Y. ZHAO.
Role of time-density curve of ct enhancement in combination with pathological
examination in the diagnose of lung cancer. Scientific Research and Essays.
2011, vol. 6, iss. 21, s. 4627-4633.
[31] HANSON, Kenneth M. Noise and contrast discrimination in computed tomog-
raphy. Edited by T. H. Newton and D. G. Potts. Radiology of the Skull and
Brain: Technical Aspects of Computed Tomography. St. Louis: The C. V. Mosby
Company, 1981, vol. 5, s. 3941-3955. ISBN 0-8016-3662-0.
70
[32] TU, S., Ch. C. SHAW a L. CHEN. Noise simulation in cone beam CT imaging
with parallel computing.
[33] RIEDERER, S. J., N. J. PELC a D. A. CHESLER. The Noise Power spectrum
in Computed X-ray Tomography. Physics in Medicine and Biology. 1978, vol.
23, iss. 3, s. 446-454. ISSN 1361-6560.
[34] KIJEWSKI, MARIE FOLEY a PHILIP F JUDY. The noise power spectrum
of CT images. Physics in Medicine and Biology. 1987, vol. 32, iss. 5, s. 565-575.
ISSN 1361-6560.
[35] ŽÁRA, J., B. BENEŠ, J. SOCHOR a P. FELKEL. Moderní počítačová grafika.
Brno: Computer Press, 2004. ISBN: 80-7226-049-9.
[36] JAN, Jiří.Medical Image Processing, Reconstruction and Restoration: Concepts
and Methods. CRC Press, 2006. ISBN 0-8247-5849-8.
[37] MOATE, P. J., L. DOUGHERTY, M. D. SCHNALL, R. J. LANDIS a R. C.
BOSTON. A modified logistic model to describe gadolinium kinetics in breast
tumors. Magnetic Resonance Imaging. 2004, vol. 22, iss. 4, s. 467-473. ISSN:
0730-725X.
[38] ZITOVÁ, Barbara a Jan FLUSSER. Image registration methods: a survey. Im-
age and Vision Computing. 2003, vol. 21, s. 977-1000. DOI 10.1016/S0262-
8856(03)00137-9.
[39] VOKURKA, Martin a Jan HUGO. Praktický slovník medicíny. 10. aktualizo-
vané vydání. Praha: MAXDORF, 2011. ISBN 978-80-7345-262-9.
71
SEZNAM SYMBOLŮ, VELIČIN A ZKRATEK
AIF Arterial Input Function – Arteriální vstupní funkce
BF Blood Flow – Průtok krve
BV Blood Volume – Objem krve
CEC Circulating Endothelial Cells – Hladina cirkulujících endoteliálních
buněk
CT Computed Tomography – Výpočetní tomografie
COX-2 Cyclooxygenase-2 – Cyklooxygenáza-2
DCE-CT Dynamic Contrast-Enhanced Computed Tomography – Dynamická
kontrastní výpočetní tomografie
DV Distribution volume – Distribuční objem
EF Extractionflow Fraction – Efektivita extrakce
EGF Epidermal Growth Factor – Epidermální růstový faktor
FGF Fibroblast Growth Factor – Růstový faktor pro fibroblasty
FE Blood flow extraction product – Podíl extrakce z krevního toku
HGF Hepatocyte Growth Factor – Hepatický růstový faktor
HRCT High-Resolution CT – Výpočetní tomografie s vysokou rozlišovací
schopností
HU Hounsfield Units – Hounsfieldovy jednotky
KL Contrast agent - Kontrastní Látka
MMP Matrix MetalloProteases – Matrix metaloproteázy
MTT Mean Transit Time – Průměrný čas průchodu
MVD Microvessel Density – Hustota mikrokapilár
PD-ECGF Platelet Derived Endothelial Cell Growth Factor – Endotelový
destičkový růstový faktor
PDGF Platelet Derived Growth Factor – Růstový faktor z destiček
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PET Positron Emission Tomography – Pozitronová emisní tomografie
PF Platelet Factor – Destičkový faktor
PS Capillary permeability surface area product – Součin permeability a
povrchu kapiláry
PSŠ Signal-to-noise ratio - Poměr Signál-Šum
TGF Transforming Growth Factor – Transformující růstový faktor
TNF-𝛼 Tumor Necrosis Factor – Faktor nekrotizující nádory
TNM Tumor, Nodes, Metastasis – Tumor, Nodus, Metastáza
VEGF Vascular Endothelial Growth Factor – Růstový faktor pro endotelie
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A UŽIVATELSKÝ MANUÁL
Program DCEModel.m slouží k tvorbě dat simulujících dynamické kontrastní CT
vyšetření hrudníku.
Obr. A.1: První strana uživatelského prostředí programu DCEModel.m.
A.1 Spuštění programu
1. Program spusťte stiskem F5 v souboru DCEModel.m v MATLABu. Zobrazí se
uživatelské prostředí s grafem, ve kterém je zobrazen reálný CT snímek.
2. Nejprve si pomocí pop-up menu Podkladový snímek (obr. A.1-1). zvolte po-
zadí v grafu. Kromě výchozího snímku si můžete načíst libovolný DICOM
snímek uložený v počítači, bílé pozadí vhodné pro tvorbu křivek nebo dříve
vytvořený model.
A.2 Tvorba CT snímku
A.2.1 Práce s křivkami
1. Pro vytvoření nové křivky stiskněte tlačítko Nová křivka (obr. A.1-2). Kurzor
myši nahradí kříž, kterým čtyřikrát klikněte do oblasti grafu. Objeví se čtyři
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modré body spojené červenou křivkou. Krajní body jsou spojeny zelenými
úsečkami.
2. Pokud chcete křivku upravit, přetáhněte myší vybraný bod na nové místo
a zatrhněte možnost Přepočítat křivku (obr. A.1-4). Křivka se okamžitě
překreslí.
3. Křivka, se kterou je aktuálně možné pracovat se zobrazuje červeně, dříve
vytvořené a uložené křivky se zobrazují modře.
4. Pokud chcete upravit dříve vytvořenou křivku, nejprve klikněte na tlačítko
Výběr křivky (obr. A.1-3). Znovu se objeví kříž, kterým klikněte na libovolný
bod křivky, se kterou chcete pracovat. Jakmile je křivka červená s modrými
body, můžete ji upravovat.
5. Při tvorbě modelu je nutné, aby křivky na sebe navazovaly a vznikaly tak
spojité oblasti. Proto po vytvoření křivky v okolí jiné zatrhněte Připojit
křivku (obr. A.1-5).
6. Po zatrhnutí tlačítka Smazat křivku (obr. A.1-6) smažete křivku, která je
aktuálně zobrazena červeně.
7. Pokud chcete uložit jakoukoliv změnu v obraze např. nově vloženou křivku,
stiskněte tlačítko Uložit křivky (obr. A.1-7).
8. Pro tvorbu modelu je vhodné si zvolit anatomický snímek, ze kterého chcete
vycházet. V případě úpravy křivek si nejlépe vyberte bílé pozadí.
A.2.2 Práce s modelem
1. Jakmile máte všechny křivky hotové, stiskněte tlačítko Export křivek (obr.
A.1-8). Křivky se převedou do snímku, ve kterém už je nemůžete upravovat.
Pokud chcete ještě křivky změnit, stiskněte opět tlačítko Výběr křivky.
2. Pro vyplnění oblastí v obraze si vyberte požadovanou tkáň v menu (obr. A.1-9)
v části prostředí nazvané Práce s modelem.
3. Po zakliknutí vybrané tkáně stiskněte tlačítko Vyplnit oblast (obr. A.1-10).
Opět se objeví kříž, jehož středem klikněte do oblasti, kterou chcete vyplnit.
4. Kurzor je stále nastaven na stejnou tkáň, dokud nekliknete mimo oblast grafu,
můžete opakovaně vybarvovat stejným jasem.
5. Po vyplnění všech oblastí klikněte na tlačítko Export modelu (obr. A.1-11).
Model CT snímku je hotový.
6. Model se uloží do souboru model.mat v aktuálním adresáři.
Ve spodní části obrazovky se objeví tlačítko Vpřed, kterým přejdete na další




Obr. A.2: Druhá strana uživatelského prostředí programu DCEModel.m.
A.3.1 Časově-kontrastní křivka
1. Po stisku tlačítka Výchozí křivka (obr. A.2-12) se zobrazí průběh přednas-
tavené časově-kontrastní křivky v okně grafu.
2. Křivku můžete upravovat posunováním posuvníků P1 (obr. A.2-13) až P5.
Změněná křivka se okamžitě objeví v grafu.
3. Pokud si chcete průběh uložit, stiskněte tlačítko Uložit křivku (obr. A.2-14).
Křivka se uloží jako soubor Kontrastni_krivka.png do aktuálního adresáře.
A.3.2 Tvorba DCE-CT vyšetření
1. Pokud máte v grafu nastavenou požadovanou časově-kontrastní křivku, stisk-
něte tlačítko Tvorba snímků (obr. A.2-15). Objeví se kříž, jeho středem klik-
něte do oblasti tumoru (obr. A.3). V aktuálním adresáři se vytvoří třicet
snímků se změnou útlumu v nádoru danou zvolenou časově-kontrastní křivkou.
Postup tvorby se vám zobrazuje v otevřeném dialogovém okně.
2. Jakmile jsou snímky vytvořeny, dialogové okno zmizí, a ve spodní části obra-
zovky se objeví tlačítko, posuvník a znovu tlačítko Vpřed.
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Obr. A.3: Označení oblasti tumoru pro tvorbu DCE-CT vyšetření.
3. Pokud si chcete snímky prohlížet, používejte posuvník ve spodní části snímku
(obr. A.2-22). Číslo aktuálně zobrazeného snímku se zobrazuje vedle posuvníku
(obr. A.2-23).
4. Pomocí tlačítka se značkou play (obr. A.1-21) nebo tlačítka DCE-CT (obr. A.2-
16) spustíte vyšetření. Postupné zobrazování snímků můžete sledovat díky po-
suvníku a číslům snímků vypisovaným vedle něj.
Pro ukládání vytvořených snímků ve formátu DICOM slouží tlačítko Uložit
vyšetření (obr. A.2-17). Po jeho stisku se otevře dialogové okno, ve kterém si
vyberte složku, do které chcete vyšetření uložit. Pokrok ukládání se vám opět zobrazí
pomocí dialogového okna.
Dříve uložené vyšetření se načte pomocí tlačítka Načíst vyšetření (obr. A.2-
18). V okně si vyberte složku se snímky, které chcete načíst. Pokrok opět můžete
sledovat.
Stiskem tlačítka Vpřed (obr. A.2-20) se dostanete na poslední stránku uživatel-
ského prostředí.
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Obr. A.4: Třetí strana uživatelského prostředí programu DCEModel.m.
A.4 Pohyb a šum v DCE-CT
A.4.1 Transformace
1. Pokud chcete simulovat pohyb pacienta, vyberte si posuvníkem snímek, kde
má transformace proběhnout. Transformace bude ve všech snímcích počínaje
snímkem vybraným posuvníkem.
2. Pohybem posuvníku Translace (obr. A.4-26) můžete snímek posunovat. Po
nastavení požadované translace v zobrazeném snímku stiskněte tlačítko Posu-
nout (obr. A.4-27).
3. Stejně tak použitím posuvníku Rotace (obr. A.4-28) nastavujete úhel na-
točení. Jakmile nastavíte požadovaný úhel, stiskněte pro uplatnění změn tla-
čítko Otočit (obr. A.4-29).
4. Pokud chcete, aby změna mezi transformovanými a netransformovanými snímky
nebyla skoková, vyplňte políčka Rozdělit mezi snímky (obr. A.4-24,25). Da-
ná transformace se rozdělí mezi zvolený počet snímků a plně se uplatní až na
snímcích za zadaným rozsahem.
A.4.2 Šum
1. Po stisku tlačítka Výchozí křivka (obr. A.4-30) se v okně grafu zobrazí před-
nastavená modulační křivka výkonového spektra šumu.
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2. Tři zvýrazněné body křivky lze libovolně v rámci os přemisťovat. Pro výpočet
křivky z nových bodů použijte tlačítko Přepočítat (obr. A.4-31).
3. Průběh modulační křivky si můžete uložit do souboru Modulacni_krivka.png
v akktuálním adresáři pomocí tlačítka Uložit křivku (obr. A.4-32).
4. Na posuvníku Projekce (obr. A.4-33) si zvolte počet projekcí pro přidávání
šumu. Nastavená hodnota se zobrazuje nad posuvníkem.
5. Na posuvníku SD (obr. A.4-34) si můžete nastavit směrodatnou odchylku
tvořeného šumu. Velikost odchylky se vypisuje nad posuvník.
6. V menu v části nazvané Šum (obr. A.4-35) si zvolte filtr pro filtrovanou zpětnou
projekci.
7. Po zvolení všech parametrů šumu stiskněte tlačítko Zašumět (obr. A.4-36).
V dialogovém okně můžete sledovat pokrok zašumění snímků (obr. A.5).
Obr. A.5: Sledování postupu tvorby snímků v dialogovém okně.
Po přidání šumu je možné vyšetření znovu transformovat, ukládat vyšetření nebo
přidávat další šum.
V případě pochybností se při najetí kurzorem myši nad libovolné tlačítko zobrazí
krátká nápověda.
Pro ukončení programu stiskněte tlačítko Konec (obr. A.4-37).
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B OBSAH PŘILOŽENÉHO CD
latex/ Adresář se zdrojovými kódy diplomové práce v přeložitelné podobě.
kody/ Adresář se zdrojovými kódy uvedenými v textu práce.
logo/ Adresář s logem fakulty.
obrazky/ Adresář s obrázky použitými v práci.
pdf/ Adresář se soubory .pdf vloženými do práce.
text/ Adresář s texty práce.
matlab/ Adresář se všemi zdrojovými kódy a vzorovými daty.
DCEModel/ Adresář se zdrojovými kódy programu DCEModel.m.
DCEModel_priklad/ Adresář se zdrojovými kódy programu DCEModel.m a
daty vytvořeného modelu.
Vysetreni/ Adresář s uloženými daty použitými pro validaci registračního
algoritmu.
Validace/ Adresář se zdrojovými kódy programů použitými pro validaci regis-
tračního algoritmu.
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